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Erkrankungen des Bewegungsapparates spielen in der Veterinärmedizin eine große Rolle. 
Lahmheiten sind die häufigste Ursache für den krankheitsbedingten Nutzungsausfall beim 
Pferd. Nach WALLIN et al. (2000) und CLAUSEN et al. (1990) sind rund 60 % der Tiere 
infolge einer Lahmheit nicht mehr nutzbar. 
Infolge von Schädigungen am Knorpelgewebe kommt es zur Behinderung der Mobilität. 
Dies wiederum hat eine deutliche Abnahme der Lebensqualität zur Folge und kann bis 
zum besagten Nutzungsausfall führen. Als Hauptproblem stellt sich das niedrige 
Heilungspotenzial des Knorpelgewebes dar. Ein entstandener Defekt wird mit minder-
wertigem Regenerationsgewebe ausgefüllt. Dieses besitzt im Vergleich zu hyalinem 
Knorpelgewebe jedoch nicht die gleichen biochemischen und funktionellen Eigenschaften.  
Ein chirurgisches Verfahren zur Therapie einer Schädigung des hyalinen Gelenkknor-
pelgewebes basiert auf der Übertragung von autologen Chondrozytenimplantaten bzw. 
Chondrozytentransplantaten. Die Fixierung des Implantates/Transplantates stellt dabei ein 
großes Problem dar und gehört zu den vier häufigsten Komplikationen einer 
matrixassoziierten Chondrozytenimplantation (ANDERS et al. 2008, DRIESANG und 
HUNZIKER 2000, MARLOVITS et al. 2004, MINAS und PETERSON 1999, NIEMEYER 
et al. 2008, NIEMEYER et al. 2010, PETERSON et al. 2000).  
Daraus resultierte der Ansatzpunkt für die Entwicklung eines alternativen Verfahrens zur 
Fixation von Knorpelgewebe. 
Die Anwendung von Lasern in der Chirurgie ist weit verbreitet. Eine neuere Idee ist es, 
Gewebe mittels Laser zu verbinden, entweder durch Schweißen oder durch Löten. 
ZÜGER et al. (2001) HABERTHÜR (2002) und OTT et al. (2002) beschreiben die Möglich-
keit des Lötens von Knorpelgewebe und bilden damit den Anknüpfungspunkt der vorlie-
genden Arbeit.  
Ziel des Vorhabens ist die Fixierung von Knorpeltransplantaten mittels laserinduzierter 
Koagulation von Chromophoren-Protein-Gemischen und dessen In-vitro-Erprobung. Dabei 
galt es insbesondere zu berücksichtigen, dass eine Balance zwischen Güte der Ver-
bindung und möglichst geringer Schädigung des Knorpelgewebes herzustellen ist. In der 
vorliegenden Arbeit wurde dazu der Einfluss verschiedener Faktoren wie z.B. Lötmittel-
zusammensetzung, Expositionszeit, Leistungsdichte usw. auf die Zugkraft bzw. Zugfestig-
keit einer gelöteten Verbindung zwischen zwei Gelenkknorpelfragmenten geprüft. 
Weiterhin erfolgten histologische Untersuchungen einzelner gelöteter Knorpelgewebe-
fragmente zur Untersuchung der laserinduzierten Schädigung. 




Knorpelgewebe gehört zum Stützgewebe. Die Differenzierung erfolgt aus mesenchymalen 
Stammzellen, die sich zu Chondroblasten entwickeln. Chondroblasten synthetisieren 
extrazelluläre Matrixproteine. Durch diese kommt es zum Auseinanderweichen der Zellen 
und es entsteht der so genannte Vorknorpel, der sich anschließend durch die Bildung von 
Tochterzellen aus den Chondroblasten zum hyalinen Knorpelgewebe entwickelt 
(BENNINGHOFF und DRENCKHAHN 2003, CURTIN und REVILLE 1995, CHRIST und 
BRAND-SABERI 2005). Im Endzustand besteht hyalines Knorpelgewebe aus 
Chondrozyten sowie extrazellulärer Matrix und ist blutgefäß- und nervenlos (LIEBICH 
2004, MOW et al. 1984, BUCKWALTER und MANKIN 1997a, HALL et al. 2003).  
2.1.2 Arten von Knorpelgewebe 
Die Unterscheidung erfolgt in hyalinen, elastischen und Faserknorpel. Gelenkflächen sind 
im Allgemeinen mit hyalinem Knorpelgewebe überzogen. Faserknorpel findet man an den 
Verbindungsstellen zwischen Gelenkknorpel, Synovialis und Periost sowie in den Me-
nisken (MCILWRAITH 2008). Der elastische Knorpel bildet die Grundlage für die Ohrmu-
schel, Teile des äußeren Gehörgangs und den Kehldeckel (LIEBICH 2004). 
2.1.3 Eigenschaften des hyalinen Knorpelgewebes 
Der hyaline Knorpel besitzt ein gläsernes Aussehen woher auch sein Name seinen 
Ursprung hat, „ὕαλος“ (Hyalos) ist das griechische Wort für „gläsern“. Er besteht aus 
Knorpelzellen und extrazellulärer Matrix. Das Knorpelgewebe besitzt ein hohes Maß an 
Druckelastizität und Zugfestigkeit (LIEBICH 2004, MOW et al. 1984). Die Ernährung erfolgt 
durch Diffusion aus dem umliegenden Bindegewebe, über die Synovialflüssigkeit 
(LIEBICH 2004, MOW et al. 1984, METZ 2001) oder durch die Markgefäße eines 
Knochens (LIEBICH 2004, BROWER et al. 1962, MANKIN 1963, MAROUDAS et al. 1968, 
METZ 2001). Knorpelgewebe gehört damit zu den bradytrophen Gewebearten. Die 
Synovia besteht aus Plasmatransudat und Hyaluronsäuren, deren Glykoproteine für die 
„Gelenkschmierung“ außerordentlich wichtig sind (HEILMANN 1980, LIEBICH 2004). Der 
Gelenkknorpel ist im Kniegelenk des Menschen nur ein bis acht (FELSCH 2002) sowie 
beim Pferd 0,7 bis 2,8 mm (SPERLING 2011) stark und passt sich der Form des 
subchondralen Knochens an. Er weist an konvexen Gelenkflächen im Zentrum und an 
konkaven Gelenkflächen peripher die größte Dicke auf (DYCE et al. 1991). Durch seinen 
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Aufbau ist es dem Gelenkknorpel bzw. dem hyalinen Knorpel möglich, ein reibungsloses 
Gleiten der Gelenkpartner zu ermöglichen (BASAD 2002, BUCKWALTER et al. 1998). Die 
stoßdämpfenden Fähigkeiten des Knorpelgewebes beruhen auf der Wasserbin-
dungsfähigkeit und dem starken Quelldruck. Dieser wird durch die negativ geladenen 
Carboxyl- und Sulfatgruppen, die eine ladungsabhängige Abstoßung erzeugen, hervor-
gerufen. Die Kollagene der extrazellulären Matrix bilden ein dreidimensionales Faser-
geflecht. Dieses arkardenförmig aufgebaute Kollagen-Fibrillen-Netzwerk der Matrix und 
der hohe Gehalt an Glykosaminoglykanen bildet die Grundvoraussetzung für die Zug-
festigkeit und Viskoelastizität des hyalinen Knorpels (BASAD 2002, LIEBICH 2004, 
BUCKWALTER und MANKIN 1997a, MOW et al. 1984, POOLE et al. 2001). Die stets 
ablaufenden Umbauprozesse werden durch physikalisch-chemische, elektrische und 
mechanische Signale gesteuert, die vor allem durch Belastungsreize verursacht werden 
und die synthetische Aktivität der Chondrozyten lenken (BUCKWALTER et al. 1998, 
POOLE et al. 2001, HALL et al. 2003). 
2.1.4 Chondrozyten 
Histologisch finden sich 1–5 % Knorpelzellen im hyalinen Knorpel, die in einer extra-
zellulären Matrix eingebettet sind. Die Knorpelzellen (Chondrozyten) besitzen einen ovalen 
bis runden Kern, den ein breites organellreiches Zytoplasma umgibt. Dieses enthält ein 
raues endoplasmatisches Retikulum, den Golgi-Apparat und zahlreiche frei liegende 
Ribosomen. Bei gesteigerter Stoffwechselleistung werden intrazytoplasmatische Fila-
mente, Glykogen, Lipide und Vesikel deutlich sichtbar. In der Matrix treten regelmäßig 
Zilien, welche für die Registrierung mechanischer Veränderungen hauptverantwortlich 
sind, in Erscheinung. Der Austausch mit dem perizellulären Raum und deren filamentösen 
Proteoglykanen erfolgt über Mikrovilli (KUETTNER 1992, BUCKWALTER und MANKIN 
1997a, ARCHER und FRANCIS-WEST 2003, LIEBICH 2004). Die Knorpelzellen liegen in 
einer Knorpelhöhle und sind von einer Knorpelmatrix umgeben, die sie selbst produzieren. 
Die Wand der Knorpelhöhle bezeichnet man als Knorpelkapsel. Knorpelzellen mit 
Knorpelkapsel und Knorpelhof sind die wichtigsten Baueinheiten des Knorpelgewebes. Sie 
werden als Chondrone oder Territorien bezeichnet (LIEBICH 2004). Im juvenilen 
Lebensstadium teilen sich die Knorpelzellen häufig und sind in der Lage, zu proliferieren. 
Nach Wachstumsende sind die Chondrozyten differenziert und haben ihre Teilungs-
fähigkeit verloren (BASAD 2002, HALL et al. 2003, KUETTNER 1992, MUIR 1995, 
ERGGELET 2004). Die Stoffwechselaktivität der Knorpelzellen ist hoch. Infolge der nied-
rigen Zellzahl ist das Gewebe insgesamt jedoch relativ stoffwechselträge (BUCKWALTER 
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und MANKIN 1997a, ARCHER und FRANCIS-WEST 2003). Der Gelenkknorpel besitzt 
eine geringe Fähigkeit zur Regeneration (BASAD 2002, ERGGELET 2004).  
Chondrozyten sind die Stoffwechselzentren des Knorpelgewebes (LIEBICH 2004). Sie 
synthetisieren, erhalten und bauen die extrazelluläre Grundsubstanz ab. Die Ausgeg-
lichenheit dieser Vorgänge hat entscheidenden Anteil an den biomechanischen Eigen-
schaften des Knorpelgewebes (LIEBICH 2004, KUETTNER 1992, DEAN et al. 2003). 
2.1.5  Extrazelluläre Matrix 
Die extrazelluläre Matrix, welche die formgebende Struktur des Knorpelgewebes darstellt, 
setzt sich zusammen aus Makromolekülen, die ein dreidimensionales Gerüst bilden. Die 
geformte (fasrige) und ungeformte Grundsubstanz stellen dabei die Hauptbestandteile dar. 
Im hyalinen Knorpel besteht die geformte Grundsubstanz aus Kollagenenfasern die 
ungeformte Grundsubstanz aus Glykosaminoglykanen (JEFFERY et al. 1991, MOW und 
ROSENWASSER 1988, LIEBICH 2004). 
 
Die geformte Grundsubstanz, die Kollagenfasern, werden von Chondrozyten über 
Prokollagene gebildet (LIEBICH 2004). Durch ihre Verankerung am subchondralen 
Knochen bilden sie die Grundlage für ihre formgebende Eigenschaft im Knorpelgewebe. 
Zudem stützen sie die Chondrozyten, halten Proteoglykane und Glykoproteine fest und 
gewährleisten die Zugfestigkeit und Viskoelastizität des Gelenkknorpels (EYRE 2002, 
DIJKGRAAF et al. 1995, KEMPSON et al. 1973, KUETTNER 1992). Weiter ermöglichen 
ihnen an der Oberfläche sitzende Rezeptoren, z. B. Proteoglykanrezeptoren, die Inter-
aktion mit dem umliegenden Gewebe. Dieses sowie die Bindung und Freisetzung von 
Zytokinen und Wachstumsfaktoren bewirken, dass Kollagene am Stoffwechsel des 
Knorpelgewebes teilnehmen (GELSE et al. 2003, HAY 1981, LEVINE und NISHIYAMA 
1996). 
Die Kollagentypen unterscheiden sich durch ihre Aminosäuresequenzen und ihre Anzahl 
von Zuckerresten. POOLE et al. (2001) differenzieren sieben Kollagentypen (Typ II, VI, IX, 
X, XI, XII, XIV), ACKERMANN und STEINMEYER (2005) sowie BUCKWALTER und 
MANKIN (1997a) sprechen von fünf bzw. sieben Kollagentypen (II, VI, IX, X, XI, (III), (V)), 
wärend GELSE et al. (2003) fünf bzw. sechs Kollagentypen (II, VI, IX, X, XI, (XIII)) im 
Gelenkknorpel beschreiben. Den Hauptbestandteil nimmt bei allen Kollagen Typ II mit 85–
95 % ein (ACKERMANN und STEINMEYER 2005, BUCKWALTER und MANKIN 1998, 
GELSE et al. 2003). Kollagen Typ II besteht aus drei gleichen α1–II-Polypeptidketten, die 
sich zu einer Tripelhelix, dem Prokollagen-Monomer zusammenlagern. Fünf der Mono-
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mere werden jeweils um ein Viertel ihrer Länge versetzt, parallel aneinander angelagert 
und miteinander quervernetzt, wodurch eine Mikrofibrille entsteht. Infolge Aggregation 
mehrerer Mikrofibrillen entsteht eine Kollagenfibrille (BRUCKNER und VAN DER REST 
1994, OTTE 2001). 
 
Die ungeformte Grundsubstanz besteht aus hochmolekularen Proteoglykan-Hyaluron-
säure-Komplexen mit einem Molekulargewicht von 70 Millionen Dalton sowie vielen 
kleinen Proteoglykanen und Glykoproteinen, die in das Kollagen-Fibrillen-Netzwerk einge-
bettet sind (BASAD 2002, LIEBICH 2004). Proteoglykane bestehen aus einem Protein-
kern, an den Glykosaminoglykan-Seitenketten angelagert sind. Durch die zusätzliche 
Verbindung zu einer Hyaluronsäurekette entsteht ein kompliziertes Proteoglycanpolymer 
(LEWANDOWSKA et al. 1987) (Abb. 1). 
Chondroitin-6-sulfat, Keratinsulfat, Dermatansulfat, Hyaluronsäure und sowie Chondroitin-
4-sulfat im jugendlichen Knorpelgewebe stellen die wichtigsten Glykosaminoglykane dar 
(BUCKWALTER und MANKIN 1997a, MANKIN und LIPPIELLO 1971). Infolge der negativ 
geladenen Proteoglykanmoleküle kommt es über ihre sulfathaltigen Kohlenhydratseiten-
ketten zu einer starken Wasseraufnahme. So liegt der Wassergehalt des Gelenkknorpels 
bei etwa 75 % (BASAD 2002, LIEBICH 2004). Bei Belastung der Gelenkknorpeloberfläche 
kommt es zum Austritt von Wasser, das dann zusammen mit der in der Synovia ent-
haltenen Hyaluronsäure einen Gleitfilm zwischen den Gelenkflächen bildet (BASAD 2002). 
Zudem kommt es infolge der negativen Ladung der Proteoglykane zum Abstoßen dieser 
untereinander und Anlagern an eine Hydrathülle. Diese Eigenschaften ermöglichen eine 
gewisse Permeabilität und verleihen dem Knorpelgewebe Druckfestigkeit (HOWELL et al. 
1941, KEMPSON et al. 1970, MAROUDAS 1972, MAROUDAS 1976). Gegebenenfalls 
erforderliche Reparaturprozesse werden jedoch durch die negative Ladung der Proteo-
glykane erschwert, da sich Knorpelzellen schlechter anlagern können (LEWANDOWSKA 
et al. 1987). Das bedeutendste Proteoglykan, das Aggrekan, gilt als knorpelspezifisch. 
Vergleichbar mit einem Schwamm sind die Proteoglykankomplexe im Kollagennetzwerk 
auf ca. ein Siebentel ihres freien Volumens komprimiert. Infolgedessen entsteht ein starker 
Quelldruck (Turgor), der dem Knorpelgewebe seine Elastizität und Härte verleiht. Das 
Zusammenspiel zwischen Kollagen und Proteoglykanen stellt eine unbedingte Notwen-
digkeit für die Funktion dar (BROOM 1982). Im Gegensatz zum Kollagen, welches in den 
äußeren Schichten des Gelenkknorpels seine höchsten Konzentrationen besitzt und in der 
Tiefe abnimmt, steigt die Proteoglykankonzentration in größerer Tiefe an (MAROUDAS 
et al. 1973). 
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Im Gelenkknorpel spielen neben Proteoglykanen auch Glykoproteine und nicht-kollagene 
Proteine eine wichtige Rolle in der Interaktion von extrazellulärer Matrix und Chondro-
zyten. Glykoproteine bestehen aus konjugierten Proteinen mit kovalent gebundenen Koh-
lenhydraten (BUCKWALTER und MANKIN 1997a).  
 
 
Abb. 1: Ausschnitt aus einem Proteoglykanpolymer umgezeichnet nach MCILWRAITH (2008) 
2.1.6 Histomorphologische Zonen im Gelenknorpel 
Histologisch kann man den hyalinen Gelenkknorpel in vier Zonen unterteilen (Abb. 2). Dies 
sind die Tangentialzone, die Übergangszone, die Radiärzone und die Verkalkungszone 
(BARGMANN 1977, MEACHIM und STOCKWELL 1972, BARNETT et al. 1961, 
MCILWRAITH 2008, NIXON 1993). Die Knorpeldicke insgesamt, die relative Schichtdicke 
der einzelnen Zonen sowie der Chondrozytenabstand unterscheiden sich von Gelenk zu 
Gelenk und von Spezies zu Spezies, wobei der prinzipielle Aufbau jedoch erhalten bleibt 
(BUCKWALTER und MANKIN 1997a, FRITZ et al. 2003). 
 
Zone I 
Die erste Schicht, welche gelenkspaltennah liegt, wird als Gleit- oder Tangentialzone 
bezeichnet. In dieser Schicht sind Kollagenfasern und viele eiförmige Chondrozyten 




In der folgenden Übergangszone sind die rundlichen Chondrozyten unregelmäßig einzeln, 
paarweise oder in kleinen Gruppen angeordnet. Sie liegen insgesamt aber weniger dicht 




Die dickste Zone, die Radiärzone, stellt die dritte Schicht dar. Hier sind die Chondrozyten 
senkrecht zur Gelenkoberfläche angeordnet und durch das Kollagenfasergerüst, welches 
radiär verläuft, voneinander getrennt. Die Fasern der Radiärzone sind in der unterhalb 
liegenden, kalzifizierenden Schicht verankert und werden durch den Quelldruck, der aus 
dem hohen Proteoglykangehalt folgt, gespannt.  
 
Zone IV 
„Tidemark“ oder „Tideline“ bezeichnet den Übergang in die vierte Zone, die Mine-
ralisations- oder Verkalkungszone. In der Mineralisationszone ist eine deutliche Orien-
tierung der Zellen nicht mehr erkennbar. In ihr kommt es zu einer zunehmenden „Ver-
knöcherung“. Trotz Verzahnung des mineralisierten Knorpelgewebes und des Knochens 
bleiben diese voneinander getrennt (BUCKWALTER und MANKIN 1997a, BULLOUGH 
und JAGANNATH 1983, FRITZ et al. 2003, MCILWRAITH 2008, MEACHIM und 
STOCKWELL 1972, BARNETT et al. 1961, METZ 2001, ERGGELET 2004, REDÖHL 
2009). 
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Abb. 2: Aufbau des hyalinen Gelenkknorpels, schematischer Schnitt  
umgezeichnet nach RUDERT (2000) 
2.2 Erkrankungen 
2.2.1 Erkrankung der Gelenke beim Pferd 
Erkrankungen des Bewegungsapparates spielen in der Veterinärmedizin eine große Rolle. 
Insbesondere Gelenkerkrankungen sind die Hauptursache für Lahmheiten bei Pferden und 
damit verbunden die Ursache für den krankheitsbedingten Nutzungsausfall (CLAUSEN 
et al. 1990, WALLIN et al. 2000, WEEREN und BRAMA 2003). Diagnostisch wird anhand 
des klinischen Bildes, bildgebender Verfahren (Röntgenuntersuchung, Sonographie, 
Computertomografie, Magnetresonanztomografie) und/oder arthroskopisch das Ausmaß 
der Veränderung des betreffenden Gelenkes festgestellt. Einen Grund für das Vorliegen 
einer Gelenkerkrankung stellt die Verletzung des Knorpelgewebes dar. Dabei unter-
scheidet man zwischen einem Defekt der Gelenkfläche, welcher infolge eines trau-
matischen , nicht-traumatischen  oder aus nicht geklärter Ursache entstanden ist 
(BUCKWALTER 1995, BUCKWALTER und MANKIN 1997b, RADIN 1995) (Abb. 3). 
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Abb. 3: Schema zur Pathogenese der degenerativen Gelenkerkrankung umgezeichnet nach 
MCILWRAITH (1996) 
 
Die entstanden Knorpelschäden sind von denen, die mit einer Arthrose einhergehen, 
abzugrenzen (BUCKWALTER und MANKIN 1997b, MOHR 1983, MOHR 1986, OTTE 
1983, RADIN 1995). Häufig resultiert ein umschriebener Knorpelschaden aus einem 
Trauma . Dieses kann durch direkte Kontusion oder indirekt durch Distorsion oder Luxation 
entstehen (MARTINEK und IMHOFF 2003, REDÖHL 2009, BRUNS und STEINHAGEN 
2000). Indirekte Knorpelschäden durch Distorsion sind häufig mit Rupturen von Band-
strukturen assoziiert (NOYES et al. 1980). Ebenso treten sekundär Knorpelschäden auf 
infolge von Meniskusläsionen (LUTFI 1975). Umschriebene Läsionen können auch durch 
Mikrotraumata entstehen. Darunter sind Impulsbelastungen zu verstehen, die durch eine 
hohe Repetition gekennzeichnet sind und damit zu einem Defekt führen. Weiterhin 
wiederkehrendes Trauma 
Verletzung 
Entzündung der Weichteile 





des subchondralen Knochens 
Änderung der Gelenkkongruenz 
(Frakturen, Entwicklungsanomalien) 
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enzymatische Degradation und 
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gehören dazu Defekte, die aus dem Zusammenspiel zwischen Impulsbelastung, welche 
am gesunden Gelenk noch keine Schäden verursachen, aber bei einem zusätzlichen 
mechanischen Defekt – Varusfehlstellung, chronische Instabilität, Defizit der Proprio-
reception – Schäden herbeiführen (BRUNS und STEINHAGEN 2000) (Abb. 3). Nicht-
traumatisch  bedingte Defekte bzw. Schäden können entstehen nach längerfristiger 
Gewichtsentlastung bzw. Minderbelastung oder Immobilisation und anschließender 
schneller Wiederaufnahme von Belastung im physiologischen Bereich (BUCKWALTER 
1995, PALMOSKI und BRANDT 1981, REFIOR und HÜBNER 1978). Zu den Erkran-
kungen mit nicht geklärter  oder nur bedingt geklärter Ursache, die einen umschrieben 
Knorpelschaden verursachen können, zählen die Osteochondrosis dissecans, andere 
subchondrale Osteonekrosen, wie die Chondropathie, und gegebenenfalls synoviale Tu-
more (BRUNS und STEINHAGEN 2000). Nach einer Schädigung des Knorpelgewebes, 
ob traumatisch oder durch degenerative Prozesse, entsteht ein Knorpeldefekt, der die 
gesamte Knorpeldicke betreffen kann. Zudem kann aus diesem Knorpelschaden eine 
sekundär fortschreitende Arthrose entstehen. Daher ist eine frühzeitige Behandlung zur 
Prävention bezüglich der Arthrose wünschenswert (BUCKWALTER und MANKIN 1998, 
NIEMEYER et al. 2007, VINCE und INSALL 1988).  
2.2.2 Osteochondrosis dissecans (OCD) 
Die OCD ist eine Erkrankung, die bei vielen Spezies auftreten kann. Sie kann vor allem an 
schnell wachsenden Individuen an Gelenkknorpel, Apophysen- und Epiphysenfugen 
beobachtet werden (OLSSON 1981, WALDE und TELLHELM 1991, EKMAN und 
CARLSON 1998). YTREHUS et al. (2004) nahmen eine Einteilung vor in Osteochondrosis 
latens, Osteochondrosis manifesta und Osteochondrosis dissecans. Die Osteochondrosis 
latens wird gekennzeichnet durch eine begrenzte Nekrose des epiphysealen Knorpels. Bei 
der Osteochondrosis manifesta sind Schädigungen der enchondralen Ossifikation bereits 
makroskopisch und radiologisch nachweisbar. Eine OCD liegt bei einer Fissur im 
nekrotischen Knorpel vor, die bis in den Gelenkknorpel reichen kann und dabei einen 
Knorpelflap oder einen freien Körper als Folge haben kann.  
Die Diagnose OCD wird beim Pferd meist in den ersten Lebensjahren gestellt. Die 
Erkrankung kann ein- oder beidseitig auftreten. Häufig betroffene Gelenke sind das 
Sprunggelenk, das Fesselgelenk, das Kniegelenk und das Schultergelenk (EDINGER 
2011). Eine genetische Prädisposition wird von vielen Autoren angenommen; weiterhin 
spielen Ernährung, Bewegung, Wachstum, Anatomie, Traumata und hormonelle Imbalan-
cen eine Rolle. Daher gilt die OCD als eine multifaktorielle Erkrankung (OLSSON 1993, 
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RICHARDSON und ZENTEK 1998, FOX und WALKER 1993, MARTENS und DEMOOR 
2005, KÖHLER und RICHTER 2005). YTREHUS et al. (2007) zeigten in ihrer Arbeit zur 
Ätiologie und Pathogenese der Osteochondrosis, dass nur die genetische Prädisposition 
und die Anatomie eine Rolle in der Ätiologie der OCD spielen. Für andere im Zuge der 
OCD häufig genannte ätiologische Ursachen, wie z. B. Ernährung und Wachstum, gibt es 
nach ihrer Ansicht keinen Hinweis. HURTIG et al. (1993) und KNIGHT et al. (1990) 
konnten nachweisen, dass es bei Kupfermangel zu einer erhöhten Zahl an 
Osteochondrosis kommt. Die folgende Theorie, dass die vorbeugende Gabe von Kupfer 
an Stuten das Fohlen vor Osteochondrosis schützt, konnte jedoch nicht bestätigt werden 
(EDINGER 2011). Bei den Traumata unterschieden YTREHUS et al. (2007) das Major- 
und Microtrauma. Repetitive Microtraumata bewirken eine Schädigung des Gefäßnetzes 
im Bereich der Knochen-Knorpelgrenze, was wiederum als Initiator für eine OCD 
angesehen wird. Das Majortrauma hingegen spielt ätiologisch wahrscheinlich keine Rolle, 
verursacht aber eine Progression der Erkrankung (YTREHUS et al. 2007). 
Die Pathogenese der OCD ist bis heute nicht vollständig geklärt. Es gibt eine ganze Reihe 
an Theorien, von denen nachfolgend nur zwei exemplarisch beschrieben werden. 
Die eine Theorie besagt, dass durch eine Nekrose der Blutgefäße im Bereich des 
Gelenkknorpels eine Osteochondrosis entsteht. Dadurch kommt es zu einer fokalen 
unzureichenden Versorgung im artikulären und epiphysealen Gelenkknorpel, mit der Folge 
einer Ischämie bedingten Nekrose des wachsenden Gelenkknorpels (Osteochondrosis 
latens). Mit fortschreitendem Wachstum kann dieser Bereich von Knochengewebe 
umschlossen werden. Durch die fokale Verzögerung der enchondralen Ossifikation und 
dem Verbleib von nekrotischem Knorpelgewebe kann jedoch in diesem Bereich keine 
stabile Auflagefläche für den Gelenkknorpel geschaffen werden (Osteochondrosis mani-
festa). Im weiteren Verlauf kann es, z. B. durch ein „major-„Trauma, zu einer Schädigung 
des Gelenkknorpels kommen, mit der Folge, dass sich ein Knochenknorpel- oder ein 
reines Knorpelfragment ablöst (OCD). Eine Heilung, vor allem von kleinen Defekten, ist bis 
zum physiologischen Veröden der Blutgefäße möglich (YTREHUS et al. 2007).  
Einer zweiten Theorie nach kommt es bei der OCD zu einer Verzögerung der en-
chondralen Ossifikation. Dadurch kommt es zu einer herdförmigen Dickenzunahme des 
Gelenkknorpels. Infolge dessen kann die Synovia, ab einer bestimmten Schichtdicke, die 
unteren Knorpelzellen nicht mehr ausreichend versorgen, was daraufhin zu Unterver-
sorgung und Nekrose dieser Knorpelzellschichten führt. Durch ein nachfolgendes Trauma 
kann es zum Ablösen der nekrotischen Knorpelschichten kommen (KÖHLER und 
RICHTER 2005, OLSON et al. 1980; PARÉ et al. 1986; FAYOLLE et al. 1987). 
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In anderen Theorien werden Fehler in der Chondrozyten-Differenzierung oder die 
Brüchigkeit des Knorpelgewebes als Ursache für die Entstehung der OCD diskutiert 
(YTREHUS et al. 2007). 
2.3 Schädigungen des Gelenkknorpels 
2.3.1 Klassifizierung der Gelenkknorpelschädigung 
Infolge eines Traumas kommt es am Gelenkknorpel zu einem „echten“ Defekt oder zum 
Beginn von degenerativen Prozessen. Diese Prozesse manifestieren sich in morpho-
logischen Veränderungen wie Chondromalazie, Auffaserung und Erosion (MCILWRAITH 
2008). Neben diesen morphologischen treten auch biomechanische Veränderungen auf 
(MCILWRAITH 1982, MCILWRAITH und VAN SICKLE 1981). Bei einem „echten“ Defekt 
im Bereich des Knorpelgewebes unterscheidet man chondrale und osteochondrale 
Defekte (BRITTBERG und WINALSKI 2003, MADRY 2005). Als chondraler Defekt wird 
eine Veränderung, welche sich auf den Gelenkknorpel beschränkt, bezeichnet, während 
bei einem osteochondralen Defekt der subchondrale Knochen mit betroffen ist (Abb. 4). 
Dabei ist eine Klassifizierung jedes Gelenkknorpeldefektes für eine optimale Therapie 
angezeigt (MADRY 2005). Im Laufe der Zeit wurden verschiedenste Klassifikationen z. B. 
von OUTERBRIDGE (1961), NOYES und STABLER (1989), FICAT et al. (1979), BAUER 
und JACKSON (1988) sowie von der International Cartilage Research Society, ICRS 
(BRITTBERG und WINALSKI 2003), vorgeschlagen. Tab. 1 enthält zwei Möglichkeiten der 
Klassifikation von Knorpelschäden nach ICRS von BRITTBERG und WINALSKI (2003) 




Abb. 4: Unterscheidung zwischen (a) chondralen und (b) osteochondralen Knorpeldefekten, 
umgezeichnet nach RUDERT (2000). Die roten Pfeile stellen schematisch das Einwandern der 




Tab. 1: Klassifikation von Knorpelschäden nach OUTERBRIDGE (1961) und ICRS nach 
BRITTBERG und WINALSKI (2003) 
 
Outerbridge ICRS ICRS Beschreibung 
 Grad  
 0 keine erkennbaren Defekte 
1  oberflächliche Läsionen 
 1a  intakte Oberfläche, Fibrillationen und/oder leichte Erweichung 
 1b zusätzlich oberflächliche Risse / Fissuren 
2 2 Läsionstiefe < 50 % der Knorpeldicke (abnormaler Knorpel) 
3 3a > 50 % Tiefe der Knorpeldicke, nicht bis zur kalzifizierenden 
Schicht (schwer abnormaler Knorpel) 
 3b > 50 % Tiefe der Knorpeldicke, bis zur kalzifizierenden Schicht 
 3c > 50 % Tiefe der Knorpeldicke, bis zur subchondralen Platte 
 3d > 50 % Tiefe der Knorpeldicke, mit Blasenbildung 
4 4a vollständige Knorpelläsion mit Durchbruch kurz unter der sub-
chondralen Platte  
4 4b vollständige Knorpelläsion mit Durchbruch der subchondralen 
Platte tief in den spongiösen Knochen 
2.3.2 Der chondrale Defekt 
Bei chondralen Defekten kommt es nicht zur Verletzung der subchondralen Platte 
(Abb. 4). Chondrale Defekte weisen keine wesentliche Heilungstendenz auf 
(BUCKWALTER et al. 1988, MANKIN 1982, MARTINEK und IMHOFF 2003, 
MCILWRAITH 2008). Grund hierfür ist, dass durch die antiadhäsiven Eigenschaften des 
Gelenkknorpels, welche durch Proteoglykane hervorgerufen werden, die Anheftung von 
Zellen gehemmt wird. Zudem bleibt die Bildung eines Blutgerinnsels aus und eine 
Rekrutierung von knochenmarksspezifischen Zellen findet nicht statt (MADRY 2005, 
MITCHELL und SHEPARD 1976, NIEMEYER et al. 2007). Infolge einer Schädigung des 
Knorpelgewebes kommt es zur Eröffnung der Tangentialfaserschicht. Dies hat einen 
Anstieg des Wassergehaltes zur Folge, wodurch die Kollagenfasern auseinanderweichen 
und die Belastbarkeit abnimmt. Chondrozytencluster sowie azelluläre Bereiche bilden sich 
am Defektrand. Eine regelgerechte und mikromorphologisch akkurate Läsionsauffüllung 
im Sinne einer Regeneration ist jedoch durch diese Cluster nicht möglich. Es kommt zum 
Abrunden der Ränder und lediglich zu einer Verkleinerung der Läsion. Durch eine 
Steigerung der Stoffwechselaktivität wird vermehrt Grundsubstanz von den Chondrozyten 
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gebildet (MARLOVITS und VÉCSEI 2000). Infolge der niedrigen Zellzahl bleibt das 
Gewebe insgesamt jedoch relativ stoffwechselträge (ARCHER und FRANCIS-WEST 
2003, BUCKWALTER und MANKIN 1997a). Direkt an den Ort der Veränderung zu 
gelangen, ist den Zellen zudem nicht möglich (MARLOVITS und VÉCSEI 2000). Eine 
Regeneration ist nicht möglich, dies führt dann zu einer Reparatur. Ohne chirurgischen 
Eingriff kommt es zur Vergrößerung des oberflächlichen Defektes, was zur Folge hat, dass 
auch tiefere Schichten geschädigt werden und die Kollagenfaserstrukturen bis auf die 
Basalschicht zerstört werden (BUCKWALTER und MANKIN 1997b, MOHR 1983). Die 
dadurch freigesetzten lysosomalen Enzyme und die herabgesetzte Diffusion bewirken eine 
Destruktion des Knorpelgewebes (DETTERLINE et al. 2005). Isolierte Knorpelschäden 
führen häufig durch progrediente Ausbrüche an den Rändern zu einer Arthrose (BASAD 
2002). 
2.3.3 Der osteochondrale Defekt 
Bei einem osteochondralen Defekt ist der subchondrale Knochen mit erfasst (Abb. 4). Es 
besteht daher eine begrenzte Möglichkeit der Heilung. Bedingt durch die Eröffnung der 
subchondralen Knochenplatte steigt Blut aus dem Knochenmark auf. Das Blut füllt den 
Defekt aus und es kommt zur Bildung eines Blutgerinnsels. Die darin enthaltenen 
mesenchymalen Zellen proliferieren und differenzieren sich im günstigsten Fall zu Osteo-
blasten und im gelenknahen Bereich zu Chondroblasten, welche befähigt sind Inter-
zellularsubstanz zu bilden (MARTINEK und IMHOFF 2003, REDÖHL 2009, SHEPARD 
und MITSCHEL 1976). Das sich durch die Blutung bildende Granulationsgewebe füllt den 
Defekt vollständig aus (REDÖHL 2009). Am Beginn des Heilungsvorganges dominieren 
fibroblastenähnliche Zellen und Typ-I-Kollagen, welches sich nach ein bis zwei Monaten in 
eine knorpelartige Matrix umbildet. Diese Matrix enthält zunehmend Typ-II-Kollagen. 
Chondrozyten aus dem den Defekt umgebenden Gewebe nehmen nicht an der 
Neubesiedlung der Läsion teil und sterben ab. Dadurch wird das intakte Knorpelgewebe 
deformiert, flacht ab und wird anschließend resorbiert. Als Reaktion auf eine Schädigung 
wird im günstigsten Fall ein Bindegewebe enthaltender Ersatzknorpel (Faserknorpel) 
gebildet. Der entstandene Faserknorpel ist weich, weniger elastisch, rau an der Ober-
fläche und weist nicht die mechanischen Eigenschaften des hyalinen Knorpels auf 
(BASAD 2002, ERGGELET 2004, JACKSON et al. 2001, MADRY 2005). Das Resultat 
einer Reparatur nach Schädigung entspricht demnach nur annähernd der Funktion des 
Originals (BASAD 2002, ERGGELET 2004). Dieser neu gebildete Faserknorpel ist im 
Gegensatz zum hyalinen Knorpel reich an Typ-I-Kollagen und arm an Typ-II-Kollagen 
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(JACKSON et al. 2001, MADRY 2005). Das neue Knorpelgewebe enthält zudem signi-
fikant weniger Proteoglykane und Glykosaminoglykane (FURUKAWA et al. 1980, MANKIN 
und BRANDT 1984). Der Chondroitin-4-Sulfat-Gehalt steigt im Vergleich zum Chondroitin-
6-Sulfat an (BRANDT und FIFE 1986). Des Weiteren sinkt der Glukosegehalt, wohingegen 
die Laktatkonzentration zunimmt (PAUL 1980). Die Enzymaktivität, besonders die der 
Proteasen, steigt ebenfalls (MARTEL-PELLETIER et al. 1984). Diesen wird durch ihre 
destruierende Wirkung (OTTE 1970) eine wichtige Rolle bei degenerativen Verände-
rungen am Knorpelgewebe zugeschrieben (HOWELL 1990). Durch degenerative Prozes-
se franst die Oberfläche dieses neu gebildeten Gewebes aus, was zu einer Vergrößerung 
der Läsion infolge der fortschreitenden Knorpelzerstörung führt (JACKSON et al. 2001, 
MADRY 2005). Eine Regeneration scheint auch hier nur bei kleinen osteochondralen 
Defekten möglich zu sein (BUCKWALTER et al. 1990, PINEDA et al. 1992). Mehrere 
wissenschaftliche Arbeitsgruppen stellten fest, dass es bei jungen Tieren zu einer 
Spontanheilung der Verletzung kommen kann und ein hyaliner Reparationsknorpel ent-
steht (GHADIALLY et al. 1977, MESSNER und WIE 1998, O´DRISCOLL et al. 1986). Die 
gebildeten Zellen waren gleich den Zellen des angrenzenden Knorpelgewebes. Im adulten 
Tier kam es hingegen zur Bildung von fibrösem Knorpelgewebe mit weniger Zellen. Zu-
dem zeigten sich häufig degenerative Veränderungen (MESSNER und WIE 1998). Bei 
Überschreitung einer kritischen Größe ist eine Regeneration des Knorpelgewebes nicht 
mehr möglich (BUCKWALTER et al. 1990, JACKSON et al. 2001, PINEDA et al. 1992, 
SHAPIRO et al. 1993). 
2.4 Therapie 
Das Ziel der Therapie ist: 1. Schmerzbeseitigung, 2. Verhinderung weiterer Gewebe-
schäden, 3. Heilung des Gewebeschadens (DELLING 2011). Zurzeit stehen für die 
Behandlung von Knorpelgewebeschäden eine ganze Reihe an Therapieverfahren zur 
Verfügung, die zum Teil in Abb. 5 im Überblick dargestellt sind. Man unterscheidet dabei 
die konservative und die chirurgische Therapie. Zu den konservativen 
Therapiemöglichkeiten zählen die medikamentelle, immunologische und physikalisch-
physiotherapeutische Therapie. Die chirurgische Therapie kann man in die zelluläre 
Therapie, zu der die Pridiebohrung, die Mikrofrakturierung usw. zählen, und in die Implan-
tologie z.B. Periostplastik, Osteochondrale Transplantation unterteilen. Im Weiteren wird 
unter Punkt 2.4.1 die autologe Chondrozytenimplantation näher erläutert. 
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Abb. 5: Möglichkeiten der Behandlung von Knorpelgewebeschäden 
2.4.1 Autologe Chondrozytenimplantation/-transplant ation 
Die autologe Chondrozytenimplantation (ACI) wurde von BRITTBERG et al. (1994) aus 
Schweden entwickelt und wird inzwischen kommerziell zur Therapie von Knorpelschäden 
angeboten (MESSNER 1999). Autologe Knorpelzellen werden dabei aus einem weniger 
belasteten Randbezirk des betroffenen Gelenkes arthroskopisch entnommen, in vitro 
vermehrt und in einen differenzierungsfähigen Zustand gebracht (ANDERS et al. 2008, 
BRITTBERG et al. 1994, DETTERLINE et al. 2005, ERGGELET et al. 2000, 
KASEMKIJWATTANA et al. 2009, MARLOVITS et al. 2005, MARLOVITS et al. 2006, 
NEHRER et al. 2008, PETERSON et al. 2002, PETERSEN et al. 2008). In einer zweiten 
Operation wird zunächst der Wundbereich debridiert und anschließend ein autologer 
Periostlappen über den Knorpeldefekt genäht. Anschließend werden die gezüchteten 
autologen Chondrozyten in diese biologische Kammer injiziert und bilden hier ein Knorpel-
regenerat (BRITTBERG et al. 1994, DETTERLINE et al. 2005, ERGGELET et al. 2000, 
PETERSON et al. 2002, ZENGERINK et al. 2010). Die Verwendung von Fibrinkleber zum 
Abdichten an den Rändern des Periostlappens hat sich als vorteilhaft erwiesen 
(DETTERLINE et al. 2005, ERGGELET et al. 2000, PETERSON et al. 2002, SCHINDLER 
2010). Beim Menschen wird diese Technik vor allem bei großen Defekten (2 bis 10 cm2) 
an Trochlea und Kondylen des Femurs und der Patella angewendet (BRITTBERG et al. 
1994, CHU et al. 1999, OUTERBRIDGE 2001, PETERSEN et al. 2008, PETERSON et al. 
2000, PETERSON et al. 2002). Die histologischen Resultate sind aber enttäuschend und 
zeigen, dass 50–60 % der behandelten Knorpeldefekte lediglich mit einem Knorpelgewebe 
ähnlichen Weichteilersatzgewebe bedeckt sind (MARTINEK und IMHOFF 2003).  
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Mittlerweile werden dreidimensionale Matrices, in denen die Chondrozyten platziert sind, 
verwendet. In Abb. 6 ist die MACI (matrixassoziierten autologen Chondrozyten-
implantation) schematisch dargestellt. Bei dieser MACI wird die Membran exakt auf die 
Defektgröße zugeschnitten (ANDERS et al. 2008, KASEMKIJWATTANA et al. 2009, 
MARLOVITS et al. 2006, MARLOVITS et al. 2005, NEHRER et al. 2008, PETERSEN et al. 
2008). Vorteil dieser Methode ist es, dass die phänotypischen Eigenschaften der Knor-
pelzellen weitgehend erhalten bleiben (BENYA und SHAFFER 1982). Zudem bewirken die 
Matrices als Träger eine Fixierung der Knorpelzellen und damit verbunden eine gleich-
mäßige Verteilung dieser im Defekt. Dies wird von einigen Arbeitsgruppen als Grund dafür 
angesehen, dass es zu einer vermehrten Produktion extrazellulärer Matrix kommt 
(COUTTS et al. 2001, MARLOVITS et al. 2004, NEHRER et al. 2005, NEHRER et al. 
2008). Das sich daraus bildende Ersatzgewebe wird als dauerhaft, mechanisch stabil und 
histologisch dem hyalinen Knorpel ähnlich (hyalinelike tissue) beschrieben (BARDOS et al. 
2009, ERGGELET et al. 2008, KASEMKIJWATTANA et al. 2009, PETERSON et al. 2002, 
SITTINGER et al. 2004). 
 
 
Abb. 6: Autologe Chondrozytentransplantation schematisch: Entnahme von Chondrozyten, 
Anzüchtung und Implantation des Transplantates umgezeichnet nach ERGGELET (2004) 
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Heutzutage gibt es eine Reihe an natürlichen und synthetischen Konstrukten, die sich in 
experimentellen und in klinischen Untersuchungen bewährt haben (BARNEWITZ et al. 
2006, DOROTKA et al. 2005, GRIGOLO et al. 2001, MEINEL et al. 2004, NEHRER et al. 
2008, NIEMEYER et al. 2010, PERKA et al. 2000). In experimentellen Studien von 
BREHM et al. (2006), MAINIL-VARLET et al. (2001), PARK et al. (2006), PONOMAREV 
et al. (2006) und PONOMAREV et al. (2011) konnten auch mit trägerfreien Konstrukten 
vielversprechende Ergebnisse erzielt werden. FICKERT et al. (2009) erreichten mit Ver-
wendung eines trägerfreien Konstruktes (ARTROCELL 3D®) bei Patienten mit isoliertem 
Knorpelgewebeschaden am Kniegelenk eine deutliche Beschwerdebesserung. Der Grund 
für die verbesserten Erfolge mittels MACI liegt hauptsächlich in optimierten bio-
chemischen, physikalischen, knorpelzellbildenden Eigenschaften der Implantate begründet 
(KNECHT 2006). Auch DUDA et al. (2000) sprechen von einer Verbesserung der 
mechanischen Stabilität der Implantate in vivo. Diese ist notwendig, um den Kräften 
während der Implantation und bei der späteren Bewegung des Gelenkes stand zu halten 
(KNECHT 2006). PETERSON et al. (2000) und NEHRER et al. (2008) zeigten das die 
knorpelzellbildenden Eigenschaften wichtig sind, da es eine positive Korrelation zwischen 
der Bildung von „hyalinelike tissue“ (Knorpel ähnlichem Gewebe) und klinischem Erfolg 
gibt. ANDERS et al. (2008) und BEHRENS et al. (2006) konnten dies nicht bestätigen. Ein 
weiterer Vorteil besteht darin, dass sich die Operationszeit bei der MACI verkürzt und die 
Invasivität des Eingriffes geringer ist (IWASA et al. 2009, MARLOVITS et al. 2005). 
Insgesamt werden die klinischen Erfolgsraten auf mittlerweile 85 bis 95 % im Bereich des 
Femurkondylus beziffert (ANDERS et al. 2008, MINAS und PETERSON 1999, NEHRER 
et al. 2008, NEHRER et al. 2006, PETERSON et al. 2000, VILCHEZ et al. 2009). IWASA 
et al. (2009) konnten in ihrer Auswertung von Kurz- und Mittelzeit-Studien histologisch und 
klinisch keinen Unterschied zwischen klassischer ACI und MACI feststellen. Zudem 
stellten NIEMEYER et al. (2008) in ihren Untersuchungen fest das jeder sechste Patient 
eine Reoperation benötigt. 
Als die vier häufigsten Komplikationen treten Delamination, fehlende Integration in den 
Umgebungsknorpel, Hypertrophie des Regeneratknorpels und das teilweise Ausbleiben 
einer ausreichenden Regeneratbildung auf (ANDERS et al. 2008, DRIESANG und 
HUNZIKER 2000, MARLOVITS et al. 2004, MINAS und PETERSON 1999, NIEMEYER 
et al. 2008, NIEMEYER et al. 2010, PETERSON et al. 2000). Eine Transplantathyper-
trophie jedoch geht – wenn auch nicht spezifisch – wohl eher mit einer mit dem 
Periostlappen assoziierten Komplikation einher (GOMOLL et al. 2009, GOODING et al. 
2006, NIEMEYER et al. 2008). Dies kann durch die Verwendung von Kollagen I/III 
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Membranen reduziert werden (BENTLEY et al. 2003, BRIGGS et al. 2003, GOODING 
et al. 2006, HADDO et al. 2004, KRISHNAN et al. 2006, STEINWACHS und KREUZ 
2007). Als eine Möglichkeit zur Verbesserung der Stabilität und Integration des Konstruk-
tes wird die Verwendung von Stammzellen angesehen (HUI et al. 2004, OBRADOVIC 
et al. 2001, PEI et al. 2009, VUNJAK-NOVAKOVIC 2002).  
Die Delamination der Implantate stellt ein weiteres großes Problem in der Therapie eines 
Knorpelgewebeschadens dar. Ursache hierfür ist die unzureichende Fixierung des 
Implantates. Verschiedene Fixationssysteme mit ihren Vor- und Nachteilen sind unter 
Punkt 2.5 beschrieben. 
2.5 Fixationsmethoden von matrixassoziierten autolo gen Chondrozytentrans-
plantaten und Knorpelfragmenten 
2.5.1 Die Fixation matrixassoziierter autologer Cho ndrozytentransplantate und 
Knorpelfragmente mit Schrauben 
Die Fragmente werden bei dieser Methode mit sogenannten Kleinfragment- Spongiosa-
schrauben fixiert (ERGGELET 2004, SCHINDLER 2010). Das Knorpelstück sollte dabei 
einen Durchmesser von mindestens 10 mm besitzen. Demzufolge ist diese Methode 
vorrangig bei osteochondralen Defekten bzw. bei der Osteochondrosis dissecans geeignet 
(SCHINDLER 2010). Die verwendeten Schrauben bieten eine stabile Fixierung des 
Dissecates oder Implantates, was durch die Kompression mit Hilfe der Schraube an den 
unterliegenden Knochen erreicht wird (BEKKERS et al. 2010, ERGGELET 2004). Durch 
den Schraubenkopf kann es jedoch zu Schädigungen an der korrespondierenden 
Gelenkfläche kommen. Zudem entsteht ein relativ großer Bohrkanal und zusätzlich ist bei 
Verwendung nicht resorbierbarer Schrauben die spätere Entfernung dieser notwendig. 
Grundsätzlich können jedoch auch resorbierbare Schrauben verwendet werden. Weiterhin 
besteht die Gefahr von subchondralen Osteolysen nach der Implantation von resor-
bierbaren Schrauben. Eine arthroskopische Durchführung ist möglich (ERGGELET 2004). 
2.5.2 Die Fixation matrixassoziierter autologer Cho ndrozytentransplantate mit 
resorbierbaren Stiften (Pins) 
Ausgangsmaterial der Stifte sind aus der Herstellung chirurgischer Nahtmaterialien 
bekannte resorbierbare Substanzen wie Polyglykolid (PGA), Polydioxanon (PDS) und 
Polylaktid (PLA) (FUCHS et al. 2003a). Im Zusammenhang mit PDS und PGA wurden 
osteolytische Reaktionen beobachtet, zudem kam es bei der Verwendung von PDS zu 
abakteriellen Entzündungen (BÖSTMANN 1991, HOFFMANN et al. 1992, HOFFMANN 
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et al. 1997, ROKKANEN et al. 1985). Daher scheinen PLA Stifte zur Fixation am besten 
geeignet (FUCHS et al. 2003a). Zur Fixierung des Implantates wird dieses in den Defekt 
eingebracht und fixiert. Anschließend wird mit Hilfe eines Bohrers ein Kürschnerdraht in 
den subchondralen Knochen eingebracht, wobei darauf zu achten ist, dass dies im rechten 
Winkel geschieht. Danach kann der resorbierbare Stift vorsichtig in den subchondralen 
Knochen eingefügt werden (Abb. 7). Der verwendete Stift sollte dabei mindestens 16 mm 
lang sein (PETERSEN et al. 2008, NIXON 2007, ZELLE et al. 2007). Es werden bei 
diesem Verfahren mindestens zwei resorbierbare Stifte auf die oben beschriebene Art in 
das Implantat und den unterliegenden Knochen eingebracht (BEKKERS et al. 2010, 
NIXON 2007). ZELLE et al. (2007) und PETERSEN et al. (2008) verwendeten jeweils zwei 
Pins an jedem Ende des Implantates. Auch YONETANI et al. (2010) setzte zur Fixierung 
von OCD-Fragmenten im Durchschnitt vier Pins ein. Die Stifte dürfen dabei nicht parallel 
zueinander sein um eine stabile Fixierung zu erreichen (BEKKERS et al. 2010, 
ERGGELET 2004, YONETANI et al. 2010). Eine, wenn auch dünne Perforation und damit 
verbundene Beschädigung des Implantates ist bei der Befestigung unumgänglich 
(BEKKERS et al. 2010, ZELLE et al. 2007). Des Weiteren ist darauf zu achten, dass die 
Pins exakt eingebracht werden, um ein Überstehen der Stifte zu vermeiden, da diese 
andernfalls Schäden an der gegenüberliegenden Knorpeloberfläche verursachen 
(FRIEDERICHS et al. 2001, ZELLE et al. 2007). Von Vorteil ist es, dass diese Methode 
arthroskopisch durchgeführt werden kann. Die Fixierung ist jedoch weniger stabil als mit 
Schrauben, da keine Kompression des Implantates an den Knochen möglich ist 
(BEKKERS et al. 2010, ERGGELET 2004) aber dennoch ausreichend stabil ist zur 
Fixierung der Implantate (FUCHS et al. 2003a). In den Untersuchungen von BEKKERS 
et al. (2010) konnte gezeigt werden, dass Fäden eine höhere Festigkeit im Vergleich zu 
Pins besitzen. ZELLE et al. (2007) hingegen konnte bei der Verwendung von Pins höhere 
Festigkeiten eruieren. In den Untersuchungen von BEKKERS et al. (2010) kam es zudem 
regelmäßig zu einem Aufbiegen der Ränder und zu Fissuren am Implantat. Um eine 
Abdichtung der Ränder zu bekommen, kann zusätzlich Fibrinkleber zugefügt werden. Das 
führt gleichzeitig zur Erhöhung der Festigkeit des Implantates (NEHRER et al. 2006, 
NEHRER et al. 2008). Die Anwendung von resorbierbaren Stiften ist auch bei der 
Fixierung von OCD-Fragmenten möglich (NIXON 2007, YONETANI et al. 2010), 
insbesondere bei Knorpelstücken, die noch teilweise mit ihrer Umgebung verbunden sind 
(NIXON 2007). 
Literaturübersicht 21 
2.5.3 Die Fixation matrixassoziierter autologer Cho ndrozytentransplantate mit 
einer Naht 
Das Implantat wird hierbei in den Defekt verbracht und mit resorbierbarem Nahtmaterial an 
das angrenzende Knorpelgewebe angenäht (BEKKERS et al. 2010, IWASA et al. 2009, 
KNECHT et al. 2007, ZELLE et al. 2007) (Abb. 7). Eine weitere Möglichkeit besteht darin, 
einen Periostlappen über das Knorpelkonstrukt zu legen und diesen durch eine Naht mit 
resorbierbarem Nahtmaterial zu fixieren. Der Periostlappen wird dazu vorher im Bereich 
der proximalen Tibia gewonnen (BARDOS et al. 2009, BREHM et al. 2006, DROBNIC 
et al. 2006, IWASA et al. 2009, KASEMKIJWATTANA et al. 2009). Mit diesem Fixierungs-
verfahren ist es möglich, eine sehr stabile Verbindung, in der die Ränder des Implantates 
und des Knorpelgewebes sehr gut aneinanderliegen, zu erreichen (BEKKERS et al. 2010, 
BREHM et al. 2006, DROBNIC et al. 2006, KNECHT et al. 2007). Jedoch verliert das 
Knorpelkonstrukt durch das häufige Perforieren bei der direkten Fixation ohne Periost-
lappen seine Integrität (BEKKERS et al. 2010). Bei der Periostlappentechnik hingegen 
bleibt die Integrität weitgehend erhalten und Fusionsstörungen (Spaltbildungen zwischen 
Regenerat und Umgebungsknorpel) treten nicht auf (NIEMEYER et al. 2008). Jedoch 
kommt es bei Anwendung der Periostlappentechnik vermehrt zur Transplantathypertrophie 
(GOMOLL et al. 2009, GOODING et al. 2006, NIEMEYER et al. 2008). Mit oder ohne 
Periostlappen stellt dieses ein relativ zeitintensives Verfahren dar (DROBNIC et al. 2006) 
und ist zudem nur mittels Implantationsarthrotomie durchführbar (BEKKERS et al. 2010). 
 
 
Abb. 7: Fixationsverfahren zur Anheftung von Knorpelkonstrukten (schematisch). A: Fixation mit 
resorbierbaren Stiften (Pins), B: Fixation mittels Naht (ZELLE et al. 2007) 
  A 
B 
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2.5.4 Fibrinkleber als Fixationsmittel von matrixas soziierten autologen 
Chondrozytentransplantaten  
Die positiven Ergebnisse mittels Fibrinkleber in der Gefäßchirurgie gaben den Anstoß zum 
Einsatz von Fibrinkleber in der Orthopädie (ORR et al. 1999). Bei diesem Verfahren wird 
zur Fixierung von Knorpelkonstrukten bzw. Implantaten die Unterseite des gelösten 
Knorpelstückes/Implantates sowie die Fläche des Defektes mit Fibrinkleber benetzt und 
anschließend in den Defekt eingebracht (ANDERS et al. 2008, DROBNIC et al. 2006, 
ERGGELET et al. 2008, KASEMKIJWATTANA et al. 2009, KNECHT et al. 2007, 
MARLOVITS et al. 2005, NEHRER et al. 2008). ORR et al. (1999) stellten bei der Anheft-
ung von Periostlappen mittels Fibrinkleber fest, dass es notwendig ist, das Gelenk 
während der Operation 30 Minuten zu immobilisieren, um eine gute Bindung zum um-
liegenden Knorpelgewebe zu bekommen. Es muss dem Fibrinkleber ermöglicht werden zu 
trocknen, da eine Bindung – ob zum Periostlappen oder zum Implantat – sonst nicht 
adäquat gewährleistet werden kann (BEKKERS et al. 2010). Zudem ist eine Ruhigstellung 
des Gelenkes im Anschluss an die Operation angezeigt (ERGGELET 2004). Während des 
Fixationsvorganges bleibt das Implantat weitgehend intakt (BEKKERS et al. 2010). Eine 
Fixation mittels Fibrinkleber ist jedoch nur für wenig belastete Gelenkareale geeignet 
(ERGGELET 2004). Grund dafür scheint die niedrigere Stabilität als bei den meisten 
anderen Verfahren zu sein (BEKKERS et al. 2010, DROBNIC et al. 2006, ERGGELET 
2004, KNECHT et al. 2007). Zu ähnlichen Ergebnissen kamen auch BREHM et al. (2006) 
in einer Untersuchung an der Ziege. Diese Arbeitsgruppe stellte zudem fest, dass eine 
Zugabe von (humanem) Fibrinkleber bei der Fixation des Knorpelkonstruktes mittels Peri-
ostlappen keinen Nutzen bringt. Des Weiteren wirkt sich Fibrinkleber zwischen sub-
chondralem Knochen und Knorpelkonstrukt nachteilig auf die Chondrozyten-Redifferen-
zierung aus und verschlechtert das Anwachsen der Matrix an das Knorpelgewebe 
(BRITTBERG et al. 1997). Die Autoren stellten zudem bei der Verwendung von Fibrin-
kleber als Fixationsmittel von Knorpelknochenkonstrukten an Kaninchen-Kniegelenken 
fest, dass es zu einer Verschlechterung der Heilung im Defektbereich kommt.  
2.5.5 Transossäre Fixation matrixassoziierter autol oger Chondrozytentransplan-
tate. 
Die arthroskopische transossäre Fixation wurde zuerst von ERGGELET et al. (2003) 
beschrieben. Dabei wird zu Beginn der Knorpeldefekt mit scharfen Löffeln debridiert bis 
ein quadratischer Defekt mit stabilen Kanten entsteht. Daraufhin werden zwei oder mehr 
Verankerungslöcher mit Kirschner-Drähten (1,7 mm) mit Ösen hergestellt. Die Ausleitung 
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der in den Ecken des Defektes gesetzten Bohrungen erfolgt von anterograd transossär 
durch die Haut (BEKKERS et al. 2010, ERGGELET et al. 2003, ERGGELET et al. 2008). 
Hierfür sind Kirschner-Drähte mit Diamantschliff besser geeignet als feine Bohrer 
(ERGGELET 2004). Anschließend erfolgt das Einfädeln von geschlauften Fäden ohne 
Nadel durch die Bohrlöcher. Die Fadenführung muss dabei parallel sein, ein Verdrehen ist 
zu vermeiden, weshalb sich verschiedenfarbige Fäden besonders eignen. Nun wird das 
Implantat der Defektgröße angepasst. Zudem erfolgt entsprechend der Lage der 
Bohrlöcher eine Armierung des Implantates mit Fäden in einer speziellen Knotentechnik. 
Die hergestellten Vierfachknoten sind geringgradig größer als der Durchmesser des 
Bohrkanals und sollten ca. 1 cm vom Implantat entfernt geknotet werden. Diese Vor-
gehensweise bewirkt eine stabile Fixierung. Zum Einziehen der am Implantat befestigten 
Fäden in den Bohrkanal wird zusätzlich 1 cm von den Verankerungsknoten entfernt, mit 
Hilfe der Verriegelungsknoten je eine Schlaufe gebildet, durch die der jeweilige Ein-
zugsfaden gelegt werden kann. Durch das nun folgende Ziehen an den Einzugsfäden 
kommt es zum Eingleiten des Implantats in den Defekt. Anschließend werden die 
Einzugsfäden entfernt (BEKKERS et al. 2010, ERGGELET et al. 2003, ERGGELET et al. 
2008) (Abb. 8a).  
Mit dieser Fixationsmethode ist es möglich, eine stabile Anheftung des Implantates zu 
erreichen, welche eine höhere Festigkeit und Zugkraft bewirkt, als mit Hilfe einer Naht 
erreicht werden kann (KNECHT et al. 2007, ZELLE et al. 2007). Komplikationen treten auf, 
wenn es durch fehlerhafte Fadenführung zum Verdrehen des Implantats kommt. Weiterhin 
besteht die Möglichkeit, dass die Verankerungsknoten nicht halten. Bei einem Implan-
tatverlust durch zu hohe Belastung liegt das meist an der Implantatstabilität, da die 
Festigkeit der Knoten die Implantatstärke übersteigt und somit die Implantatstabilität das 
schwächste Glied darstellt (ERGGELET et al. 2008). In Untersuchungen von ZELLE et al. 
(2007) kam es hingegen zum Ausreißen der Knoten aus dem Knochen. Die Arbeitsgruppe 
von KNECHT et al. (2007) untersuchte vier Fixationstechniken auf ihre mechanischen 
Eigenschaften. In ihren Versuchsreihen zur transossären Fixationstechnik stellten sie fest, 
dass es bei der Verwendung eines PGA Implantats zur Zerstörung des Fixations-
mechanismus am Knochen kommt. Im Gegensatz dazu kam es bei der Anwendung eines 
PLA Implantates zur Ruptur des Implantats. Zur Unterstützung der Fixation des Implantats 
können neben der transossären Fixierung Fibrinkleber, Stifte oder/und Fäden eingesetzt 
werden (ERGGELET et al. 2008).  
Die transossäre Fixation nach ERGGELET et al. (2003) modifizierte DROBNIC et al. 
(2006) in einer Kadaverstudie am Knie des Menschen. Dabei wird ein resorbierbares Netz 
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auf die Ober- und Unterseite des Knorpelimplantates positioniert. Anschließend wird das 
Implantat mit Netz an vier Punkten mit resorbierbaren Fäden im Knochen wie bei der 
transossären Fixation befestigt. Die Fixation des Transplantates beschreiben die Autoren 
als stabil, jedoch kam es regelmäßig zum Aufbiegen der Ränder. Des Weiteren ist die 
Operationstechnik relativ kompliziert und zeitaufwendig (BEKKERS et al. 2010, DROBNIC 
et al. 2006).  
Die Arbeitsgruppe um BARNEWITZ et al. (2006) verwendete in ihren Untersuchungen zur 
Behandlung von Knorpeldefekten beim Pferd ein Titanfadenankerfixationssystem. Bei 
diesem Verfahren werden vier Bohrlöcher mit einem Durchmesser von 2,0 mm in den 
subchondralen Knochen eingedrillt und in diese 1,5 mm im Durchmesser starke 
Titanfadenanker eingebracht. Über Polyglactin-Fäden werden diese mit dem Polyglactin/ 
PDS-Vlies, welches mit Chondrozyten beladen ist, verbunden und halten dieses dadurch 
im Defekt (BARNEWITZ et al. 2003, BARNEWITZ et al. 2006). Im Gegensatz zur 
herkömmlichen transossären Fixierung ist es bei dieser Methode nicht notwendig, auf der 
dem Knorpel gegenüberliegenden Seite durch den Knochen und die Haut zu gehen. 
Dadurch verringert sich das Risiko, eventuell wichtige Strukturen, die sich in diesem 
Bereich befinden, zu verletzen (DROBNIC et al. 2006). Barnewitz et al. (2006) zeigten, 
dass es mit dieser Methode möglich ist, ein Transplantat im Defekt zu befestigen. 
12 Monate nach der Implantation wurden jedoch im MRT Umbauprozesse am sub-
chondralen Knochen festgestellt (BARNEWITZ et al. 2006). 
 
 
Abb. 8: Schematische Darstellung der (A) transossären Fixation (ERGGELET et al. 2003) und (B) 






2.5.6 Die „press fit“ Technik zur Fixation matrixas soziierter autologer 
Chondrozytentransplantate 
Vom Grundsatz her ähnelt dieses Verfahren der Mosaikplastik (ERGGELET et al. 2008). 
Mit Hilfe eines speziellen Instrumentariums wird der Defektbereich kreisrund debridiert, 
dabei ist nach MARCACCI et al. (2002) eine Eröffnung der subchondralen Platte 
erwünscht. Anschließend wird ein Hyaluronsäurevlies ausgestanzt und mittels Implan-
tationshülse in das Gelenk eingebracht. Die Fixierung erfolgt nun unter leichtem Druck 
(Abb. 8b). Die Implantate werden infolge der vorherrschenden Adhäsionskräfte im Defekt 
gehalten (ERGGELET et al. 2008, IWASA et al. 2009, KON et al. 2010, MARCACCI et al. 
2002). Bei Defekten, welche die Implantat-Größe (6,5–8,5 mm im Durchmesser) über-
schreiten, können mehrere Implantate gleichzeitig eingebracht werden, wobei dies mit 
steigender Anzahl schwieriger wird (ERGGELET et al. 2008, MARCACCI et al. 2002). 
MARCACCI et al. (2002) zeigten in ihren Untersuchungen das es möglich ist, einen Defekt 
mit einer Größe von 2,1 cm² mittels „press fit“ Technik zu behandeln. Es ist entsprechend 
der Größe des Defektes wichtig, dass genug Implantate eingebracht werden, um eine 
vollständige Deckung des Defektes zu erzielen. Dabei ist darauf zu achten, den Rand des 
Defektes nicht zu überschreiten (MARCACCI et al. 2002). Bei einer nicht ausreichenden 
Festigkeit kann unter Verwendung von Fibrinkleber diese verbessert werden (ERGGELET 
et al. 2008, NEHRER et al. 2008). Die Anheftungsstärke steigt mit Zunahme der Rauigkeit 
des subchondralen Knochens, zudem verbessert die laterale Kompression die Festigkeit 
des Implantates (KNECHT et al. 2007). Die Fixationsstärke infolge von Adhäsionskräften 
insgesamt wird als schwächer im Vergleich zu Fibrinkleber, Fixation mittels Naht und 
transossärer Fixierung angesehen (KNECHT et al. 2007, DROBNIC et al. 2006).  
2.6 Der Laser  
2.6.1 Allgemeine Grundlagen und Prinzipien 
Schon in den frühen 60er Jahren wurden Geräte für die Laserchirurgie entwickelt und in 
der Humanmedizin wie auch in der Veterinärmedizin für verschiedene chirurgische 
Eingriffe bis heute genutzt.  
Laser ist das Akronym für `light amplification by stimulated emission of radiation` und 
beschreibt die Entstehung der Laserstrahlen. Die drei Basiskomponenten für den Laser-
strahl sind die erzeugende Energiequelle, das Lasermedium (Kohlendioxid, Neodymium, 
Holmium etc.) und zwei Spiegel auf jeder Seite des Lasermediums (Abb. 9) (MARTENS 
2004). 
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Abb. 9: Prinzip eines Lasers am Beispiel eines Neodym:YAG-Lasers  (Nd:YAG)  
schematisch umgezeichnet nach DOIRON und PROFIO (1985) 
 
Das Medium bestimmt die Eigenschaft des Lasers. Durch Energie werden Atome angeregt 
und die Elektronen auf ein höheres Niveau gehoben. Wenn anschließend die Elektronen 
auf ihre ursprüngliche Ebene zurückkehren, wird Energie in Form eines Photons frei-
gesetzt. Kollisionen zwischen diesen emittierenden Photonen und anderen angeregten 
Atomen resultieren in weiteren Emissionen von zusätzlichen Photonen mit identischen 
Charakteristika, wie in Abb. 10 dargestellt (MARTENS 2004). 
 
Abb. 10: Prinzip der Lichtverstärkung umgezeichnet nach BÄUMLER (2006). Durch die 
stimmulierte Emission werden mehr Atome an diesem Prozess beteiligt und die Anzahl der 
gleichartigen Photonen wächst lawinenartig 
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Der zentrale Prozess der Lichtverstärkung im Laser ist die stimulierte Emission. Hier wird 
im Gegensatz zur spontanen Emission das atomare System, das sich schon im 
angeregten Zustand befindet, von außen angestoßen, ein Photon zu emittieren. Das 
stimulierende Photon, das bei diesem Prozess selbst nicht absorbiert wird, verlässt das 
atomare System dann mit einem weiteren Photon. Dieses Photon besitzt dann die 
gleichen Eigenschaften wie das stimulierende Photon (BÄUMLER 2006). Diese Kaskade 
breitet sich weiter aus, wenn Photonen zwischen den Spiegeln an den Enden des 
Lasermediums reflektiert werden. Einer dieser Spiegel reflektiert nur teilweise und erlaubt 
dem anderen Teil der produzierten Energie, den Laser als Ausführungsstrahl zu verlassen. 
Dieser Laserlichtstrahl hat drei Eigenschaften: kollimatisch, monochromatisch und 
kohärent (ABSTEN 1986, MARTENS 2004, SHIRES 1992, TATE et al. 1990, WEIGAND 
und GERHARDS 1995).  
Die Emission von Laserlicht kann entweder kontinuierlich oder als kurzer Lichtimpuls 
erfolgen. Für einen kontinuierlichen Laser benötigt man eine ständige Energiezufuhr, um 
die Inversion aufrecht zu erhalten. Heutzutage werden in der Medizin häufiger gepulste 
Laser eingesetzt. Dies wird durch Einbau eines elektromechanischen Schalters in einen 
Dauerstrichlaser ermöglicht. Für kürzere Impulsdauern im Mikrosekundenbereich wird das 
Medium durch eine Blitzlampe oder durch einen Diodenlaser, welche dann als 
Pumplichtquelle dienen, gepulst angeregt. Um noch kürzere Impulszeiten (Nanosekunden-
bereich) zu erzeugen, muss zusätzlich eine Güteschaltung genutzt werden. 
Neben der Wellenlänge sind die Leistung (Watt) und die Energie (Joule) die wichtigsten 
Parameter. Jedoch wird meist nicht die Energie eines Laserimpulses sondern die Ener-
giedichte angegeben. Die Energiedichte (I) ist definiert als Quotient aus Laserstrahl-
leistung und dem Strahlquerschnitt (Spot) (BÄUMLER 2006). 
 
Gleichung Nr. 1:                                                I=W/m2                                                   
2.6.2 Laserwirkung –- Interaktion von Licht und Gew ebe 
Bei der Interaktion von Laserlicht mit Gewebe kommt es zur Reflexion, Streuung, Trans-
mission oder Absorption (Abb. 11), wobei häufig Kombinationen dieser Prozesse vorkom-
men (ABSTEN 1986, FANTON und DILLINGHAM 1992, O`BRIEN et al. 1992, TATE et al. 
1990). Die Absorption ist die wichtigste Interaktion mit dem Gewebe und ist abhängig von 
der Wellenlänge des Lasers und dem Absorptionsverhalten des Gewebes. Durch dunkle 
Oberflächen (z. B. Gewebsfarbstoffe, Karbonisationen) intensiviert sich das Absorptions-
vermögen (ABSTEN 1986, BERLIEN und MÜLLER 1989, TATE et al. 1989). 
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Abb. 11: Interaktion von Laserstrahlung auf biologisches Gewebe (IMHÖL 1998) 
 
Die Leistung medizinischer Laser liegt weitgehend im Bereich zwischen 0,1 und 100 Watt. 
Die Wirkung auf Gewebe wird hauptsächlich von der Wellenlänge des Lasers, der 
Leistungsdichte und Einwirkzeit bestimmt. Die Expositionszeit (Einwirkzeit) beschreibt die 
Zeit, in der das Laserlicht emittiert wird. Die Emission von Laserlicht erfolgt kontinuierlich 
(engl.: continuous wave, kurz: cw) oder als kurzer Lichtimpuls (engl.: pulse). Im konti-
nuierlichen Betrieb entspricht die maximale Leistung der mittleren Leistung, da die Leis-
tung über den gesamten Zeitraum, in dem sie abgegeben wird, konstant ist. Bei längerer 
Expositionszeit wird die Wärme in umgebende Gewebeareale geleitet. Das bestrahlte 
Gewebe kann sich während der Bestrahlung nicht abkühlen, weshalb es – proportional mit 
der Zeit der Behandlung – zu einem Ansteigen der Schädigung des umliegenden Gewe-
bes kommt (SIEBERT 1992, BILLE 2005, FANTON et al. 1992). Die Wärmeleitung in 
umgebendes Gewebe in diesem Modus ist größer als im gepulsten Betrieb. Im gepulsten 
Modus erfolgt die Leistungsabgabe innerhalb eines kurzen Zeitintervalls. Jeder Energie-
impuls wirkt dabei unabhängig; dadurch kann sich das Gewebe zwischen den Pulsen 
abkühlen, man spricht von der thermischen Relaxationszeit des Gewebes (BRILLHART 
1994, FANTON et al. 1992). Bei kurzen Pulsen entstehen kurzzeitig wesentlich höhere 
Temperaturen. Die maximale Leistung des Pulses übersteigt die maximal erreichbare 
Leistung im kontinuierlichen Modus bei weitem. Bei gleicher mittlerer Leistung im konti-
nuierlichen und gepulsten Modus erhält man eine abweichende Temperaturverteilung im 
Gewebe. Im Vergleich zum kontinuierlichen Betrieb ist der Temperaturunterschied bei 
langen Pulsen gering (EICHLER 1991, BRILLHART 1994, LANDTHALER und 
HOHENLEUTNER 2006, FANTON et al. 1992). 
Bei der Laser-Gewebe-Interaktion werden drei Wechselwirkungen unterschieden: Die 
photochemische, thermische und nichtlineare Wirkung.  
Die photochemische  Wirkung beruht auf Einzelphotonenabsorption, die ihrerseits 
biochemische Prozesse auslösen. Dies ist schon bei geringer Intensität möglich, wodurch 
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diese Art der Wirkung bei niedrigen Leistungsdichten und hohen Expositionszeiten 
dominiert (SIEBERT 1992). Einsatzgebiete sind die photodynamischen Therapie und die 
Biostimulation (EICHLER 1991).  
Infolge der Umwandlung der eingestrahlten Energie (elektromagnetischer Energie) in 
Wärme kommt es zu einer thermischen Wirkung . Dies führt dann zur Hyperthermie, 
Koagulation und Eiweißfällung, zum Verdampfen (Vaporisation), was beim Schneiden 
ausgenutzt wird, oder zur Karbonisation des Gewebes. Die Temperaturerhöhung beginnt 
zuerst innerhalb des bestrahlten Volumens. Diese Temperaturerhöhung ist proportional 
zur absorbierten Lichtenergie. Infolge von Wärmeleitung kann auch außerhalb des 















Abb. 12: Wärmeausbreitung im Gewebe umgezeichnet nach BERGER und EEG (2006) 
a: Verdampfung des Gewebes im Laserstrahl und Karbonisierung im Randbereich (Zone I) 
b: Gewebekoagulation (Zone II) 
c: Wärmereiz (Zone III) 
d: thermisch unbelastetes Gewebe 
 
Als thermische Nekrosezone bezeichnet man das gesamte Areal, in dem eine schä-
digende Wirkung durch den Laser hervorgerufen wurde. Dabei unterscheidet man in allen 
Gewebearten drei Zonen, die in Abb. 12 dargestellt sind. Zone I definiert den an die 
Vaporisationszone sich anschließenden Bereich. Im Knorpelgewebe besteht dieser aus 
einer karbonisierten, vakuolisierten und koagulierten, nicht mehr lebensfähigen Ober-
flächenschicht, in der keine zellulären Strukturen erhalten sind (MEIER und LEHMANN 









  a   b    c     d 
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leere Knorpelhöhlen. Diese Zone zeigt mikroskopisch schwach angefärbtes Knorpel-
gewebe welches sich häufig blasig verquollen präsentiert. Ebenso kommen vereinzelt 
Fettvakuolen (MEIER und LEHMANN 1991) und Koagulationen vor (O`BRIEN et al. 1992). 
Zone III unterscheidet sich von Zone II durch den erhöhten Färbungsgrad sowie die 
aufgelockerte Struktur des Chromatins der Zellkerne. Auch die in diesem Bereich vor-
kommenden Zellen sind nicht mehr vital (MEIER und LEHMANN1991).  
Die Art der thermischen Schädigung hängt in erster Linie von der Temperatur ab. Tab. 2 
gibt einen Überblick über die thermischen Wechselwirkungen zwischen Laser und 
Gewebe. Jedoch spielt neben der Temperatur auch die Expositionszeit eine wichtige Rolle 
bei der Entstehung von irreversiblen Zellschäden. Abb. 13 zeigt die Auswirkung von 
Temperatur und Expositionszeit auf das Gewebe (NIEMZ 1996). 
Durch die Wahl geeigneter Laserparameter kann der thermische Effekt im Gewebe 
angepasst werden. Für die Koagulation werden lange Pulse oder ein kontinuierlicher 
Betrieb angestrebt. Kurzgepulster und supergepulster Modus erlauben präzises Schnei-
den (BILLE 2005, EICHLER 1991, LANDENTHALER und HOHENLEUTNER 2006).  
 
Tab. 2: Wirkungen eines Lasers auf Gewebe 
 
Temperatur Wirkung 
45 bis 45°C Enzyminduktion, Ödem, Membranauflockeru ng bis Zelltod1 
60 bis 70°C Proteindenaturierung 1, 2 , 3, Koagulation und Nekrose1, 2 
80°C Zellnekrose 1, 2, Kollagendenaturierung, Membrandefekte1 
100°C 
Sieden des Zellwassers3, Zellexplosion und –nekrose2, Trocknung1, 
Nekrose1, 2 
>150°C Karbonisationsnekrose 1, 2, Karbonisierung1 
300°C Vaporisation (Verdampfung), Schneiden möglich 1 




Abb. 13: Temperatur bei der es zu irreversiblen Schäden am Gewebe kommt,  
umgezeichnet nach NIEMZ (1996) 
 
Eine nichtlineare Wirkung  tritt bei kurzer Pulsdauer und damit hoher Leistungsdichte auf. 
Man unterscheidet die Photoablation und die Photodisruption. 
Bei der Photoablation werden die chemischen Bindungen aufgebrochen. Die dadurch 
entstandenen atomaren und niedermolekularen Bruchstücke entfernen sich im gas-
förmigen Zustand mit hoher Geschwindigkeit aus dem Bearbeitungsfeld. Das Volumen 
verflüchtigt sich unter Mitnahme fast der gesamten Energie explosionsartig (KOORT et al. 
1991, SRINIVASAN 1986). Dies hat zur Folge, dass es zu einer sehr geringen 
thermischen Belastung des umliegenden Gewebes kommt (TÖNSHOFF und BÜTJE 
1991). Ein Eingriff, für den dieser Effekt genutzt wird, ist die Rekanalisation von Gefäßen 
(Angioplastie) (EICHLER 1991). 
Die Photodisruption beschreibt die laserinduzierte Ionisierung von Atomen und Molekülen 
(EICHLER 1991, DeMICHELIS 1969, BLOEMBERGEN 1974, FELIX und ELLIS 1971). 
Die freien Elektronen können aus dem restlichen Laserpuls beliebig viel Energie 
aufnehmen, was eine lawinenartige Vermehrung freier Elektronen zur Folge hat 
(DeMICHELIS 1969, BLOEMBERGEN 1974, FELIX et al. 1971). Es kommt hierbei aber zu 
Nebeneffekten wie der Ausdehnung des Gases im Plasmazustand und Aufheizung des 
umliegenden Gewebes durch vom Plasma abgestrahltes sichtbares sowie infrarotes Licht 
(SCHMIDT-KLOIBER 1991, TENG 1987). Ein Beispiel für die photodisruptive Therapie ist 
die Zertrümmerung von Blasensteinen (EICHLER 1991).   
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2.6.3 Chirurgische Laser 
Aktuell werden für Chirurgische Eingriffe eine Reihe an Lasern je nach Indikation 
verwendet. In der Tiermedizin häufig verwendete Laser sind der Kohlendioxid (CO2)-
Laser, der Neodym:YAG-Laser (Neodym-dotierter Yttrium-Aluminium-Granat-Laser bzw. 
engl.: Yttrium-Aluminium-Garnet-Laser), der frequenzverdoppelte Nd:YAG Laser und der 
Diodenlaser. Weitere Laser, die in der Tiermedizin weniger bis keine Bedeutung besitzen, 
sind der Argonlaser, der XeCl-Laser, der Rubinlaser, der Alexandritlaser, der Er:YAG-
Laser und der Farbstofflaser.  
2.6.3.1 Kohlendioxid (CO 2)-Laser 
Im weiten infraroten Bereich (10.600 nm) produziert der CO2-Laser einen nicht sichtbaren 
Lichtstrahl. Gewöhnlich wird ein roter Helium-Neon-Laser als Hilfsstrahl mit genutzt. Durch 
die Absorption des CO2-Laserlichts in Wasser ist eine Anwendung vor allem in Geweben 
mit einem hohen Anteil an Wasser günstig (MARTENS 2004). Einsatzgebiete sind 
Vaporisation und unspezifische Koagulation. CO2-Laser können kontinuierlich oder gepulst 
arbeiten (BÄUMLER 2006). Der Laserstrahl wird gewöhnlich durch bewegliche Arme mit 
den verschiedenen Spiegeln geleitet, was die Einsatzmöglichkeiten des CO2-Lasers auf 
oberflächliche Strukturen des Körpers beschränkt. Tumorablation, Devokalisierung, 
Resektion des Gaumens oder Reduzierung von Blutungen während der Sklerotomie sind 
Einsatzgebiete in der Kleintiermedizin. In der Pferdepraxis gibt es Anwendungsberichte bei 
der Tumorexzision, der Myektomie, bei der Kastration und verschiedenen Weichteilope-
rationen. Durch die Vaporisation des Gewebes (z. B. bei Tumoren) entstehen sogenannte 
„sterile Wunden“ die dann ohne Hypergranulation sekundär heilen. Arthroskopisch kann 
der CO2-Laser zur Entfernung von Synovialzotten und zur Vaporisation von Knorpel ge-
braucht werden. Die Penetration durch Knochen ist schlecht, da es dabei zu einem hohen 
Grad an thermischen Schäden kommt (MARTENS 2004). 
2.6.3.2 Neodym:YAG-Laser (Neodym-dotierter Yttrium- Aluminium-Garnet-Laser) 
Der Neodym:Yag-Laser (Nd:YAG) produziert einen Strahl im nahen Infrarotspektrum 
(1064 nm). Als Hilfsstrahl dient der Helium-Neon-Laser (MARTENS 2004). Einsatzgebiete 
sind vor allem Epilation und unspezifische Koagulation. Die Emission von Licht kann mit 
diesem Laser gepulst oder kontinuierlich erfolgen, zudem ist der Betrieb mit Güteschaltung 
möglich (BÄUMLER 2006). Weiterhin kann der Nd:YAG-Laser im Kontakt-Verfahren oder 
Nichtkontakt-Verfahren betrieben werden. Beim Nichtkontakt-Verfahren wird der Laser von 
der Gewebefläche entfernt positioniert. Bei diesem Verfahren werden hohe Energien 
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verwendet, um ein Verdampfen sowie die Koagulation des Gewebes zu erreichen. Anders 
verhält es sich bei der Kontakttechnik, wo der Laser direkt aufgesetzt wird und folglich 
geringere Energien nötig sind. Die Anwendung in mit Flüssigkeit gefüllten Hohlräumen 
(z. B. Arthroskopie) ist im Kontaktverfahren möglich, zudem ist der Nd:YAG-Laser für 
transendoskopische Eingriffe geeignet (BICKERSTAFF et al. 1991, MARTENS 2004).  
Eine Absorption durch Wasser erfolgt nicht, die von Hämoglobin ist gering. Hingegen ist 
die Penetration bei Weichteilgewebe hoch. Dadurch ist seine hohe Hämostasefähigkeit 
sowohl für Kapillaren als auch für größere Gefäße erklärbar. Für Weichteilinzisionen kann 
der Nd:YAG-Laser verwendet werden, produziert jedoch einen hohen Prozentsatz an 
kollateralen thermischen Schäden. Es werden bei diesem Verfahren gute Koagulationen 
bei geringeren thermischen Schäden des umgebenden Gewebes erreicht (MARTENS 
2004). 
Indikationen für den Einsatz dieses Lasers in der Kleintiermedizin sind die Behandlung von 
Perianalfisteln, Plattenepithelkarzinomen, Leberlappenresektionen und Prostataektomien. 
Zudem wird er bei der transskleralen Zyklophotokoagulation zur Reduzierung des 
Kammerwassers beim Glaukom in der Augenchirurgie angewandt. In der Pferdeheilkunde 
wird der Laser meist transendoskopisch zur Behandlung verschiedener Erkrankungen des 
oberen Respirationstraktes, der Luftsacktympanie, des Epiglottis-Entrapments oder der 
lymphoiden pharyngealen Hyperplasie verwendet. Zur Behandlung der linken laryngealen 
Hemiparalyse, der Koagulation des kaudalen Gaumensegels oder zur Behandlung der 
Dorsalverlagerung des Gaumensegels kann er ebenfalls genutzt werden. Ein Verdampfen 
von ethmoidalen Hämatomen ist ebenso beschrieben wie die Behandlung von uterinen 
Zysten (MARTENS 2004). 
2.6.3.3 Frequenzverdoppelter Nd:YAG Laser oder KTP- Laser  
(Kalium-Titanyl- Phosphat) 
Das aktive Medium ist hier ein mit Nd-Ionen dotierter YAG-Kristall. Durch den Einsatz 
eines Kristalls z. B. KTP kommt es zur Frequenzverdopplung und demzufolge zur 
Halbierung der Laserwellenlänge von 1064 nm auf 532 nm. Aufgrund einer hohen 
Repetitionsrate der Energie zuführenden Blitzlampe (kHz) entsteht ein quasi-konti-
nuierliches Licht. Mit Verwendung eines Diodenlasers als Pumplichtquelle für den YAG-
Kristall ist ein gepulster Modus möglich. Weiterhin kann der Laser im gütegeschalteten 
Modus betrieben werden. Zu den Einsatzgebieten zählen die Beseitigungen vaskulärer 
und pigmentierter Veränderungen (BÄUMLER 2006). 
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2.6.3.4 Diodenlaser 
Die Diodenlaser besitzen eine kompakte Größe und eine hohe Effizienz. Durch optische 
Fasern wird hier ein Licht mit einer Wellenlänge zwischen 600–1600 nm transmittiert 
(MARTENS 2004). Der Diodenlaser wandelt den elektrischen Strom direkt in Laserlicht 
um. Epilation, die Behandlung vaskulärer Veränderungen und unspezifische Koagula-
tionen sind die häufigsten Einsatzgebiete. Diodenlaser können kontinuierliches oder 
gepulstes Licht emittieren (BÄUMLER 2006). Es werden hauptsächlich thermische Effekte 
erzeugt. Zielchromophore sind melaninhaltige Gewebe, Hämoglobin und Wasser je nach 
Wellenlänge des Lasers (BÄUMLER 2006, MARTENS 2004). In der Kontakttechnik bei 
endoskopischen chirurgischen Eingriffen am oberen Respirationstrakt des Pferdes und bei 
der transskleralen Zyklophotokoagulation beim Hund findet der Diodenlaser seine 
häufigsten Anwendungsmöglichkeiten (MARTENS 2004). 
2.6.3.5 weitere Laser 
In Tab. 3 sind die Eigenschaften und Wirkungsmechanismen verschiedener weiterer Laser 
aufgeführt, die bisher kaum im tiermedizinischen Bereich verwendet werden.  
 
Tab. 3: Lasertypen, die in der Veterinärmedizin kaum genutzt werden 
 
Laser Wellenlänge Aktives Medium Zielchromophor Betriebsmodi Anwendung 
XeCl-  
Laser 
308 nm1,2,3 Gasgemisch 
(Xenon-Chlor)1 







































2940 nm1,2 YAG Kristall mit 
Erbiumionen1  
Wasser1,2 gepulst1,2 Vaporisation1 
Ablation1,2 
1: BÄUMLER 2006, 2: FUCHS 2003b, 3: MARTENS 2004 
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2.7 Laser-gestütztes Lötverfahren 
Durch die Verwendung von Laserstrahlung ist es möglich, eine Verbindung zwischen 
Gewebekompartimenten zu bewirken (AUTERI et al. 1990, BASS et al. 1992, BASS et al. 
1994, JOIE 1995, KIRSCH et al. 1994, LAUTO 1996, LAUTO et al. 1996, LAUTO et al. 
1997, LIBUTTI et al. 1990, MCNALLY et al. 1999, MOAZAMI et al. 1990, OZ et al. 1990b, 
OZ et al. 1990c, OZ et al. 1992, SCHOBER et al. 1986, TRICKETT et al. 1995). Dabei 
unterscheidet man das Schweißen mit Laser, bei welchem die Gewebeenden durch einen 
Laserstrahl erhitzt werden und daraufhin eine Verbindung eingehen. Auf der anderen Seite 
steht das lasergestützte Löten. Bei diesem Verfahren wird ein Lötmittel zwischen die an-
grenzenden Gewebestücken platziert und anschließend mit Hilfe eines Lasers dieses 
koaguliert. Dieses Lötmittel bildet nun die Verbindung zwischen den Gewebeenden 
(KHOSROSHAHI et al. 2010). Vorteile einer Verbindung von zwei Gewebskompartimenten 
mittels Laser gegenüber konventionellen Methoden sind: Verkleinerung der Wund-, Naht- 
und Narbengröße (CHIKAMATSU et al. 1995, GODLEWSKI et al. 1995, MCNALLY et al. 
1999, MURRAY et al. 1989, SIMHON et al. 2004), schnellere Wundheilung (SIMHON 
et al. 2004, STEINSTRAESSER et al. 2010), eine geringere Fremdkörperreaktion 
(DALSING et al. 1992, MCNALLY et al. 1999, MURRAY et al. 1989), die Vermeidung von 
Blutungen im Wundbereich (CHIKAMATSU et al. 1995, MCNALLY et al. 1999, MURRAY 
et al. 1989, UZZO et al. 1995), eine wasserdichte Verbindung (BASS und TREAT 1995, 
WALZ et al. 2006, FORER et al. 2007) und eine geringere Operationszeit (MARAGH et al. 
1988, MCNALLY et al. 1999, MURRAY et al. 1989). Auch ist eine transendoskopische 
Anwendung möglich (FORER et al. 2007). Geringe Festigkeit der Verbindung in der 
Heilungsphase und die thermische Schädigung des Gewebes stellen die Nachteile des 
Verfahrens dar (BASS und TREAT 1995, CHIKAMATSU et al. 1995, DALSING et al. 1992, 
GODLEWSKI et al. 1996, MARAGH et al. 1988, MCNALLY et al. 1999). Diese können 
durch die Verwendung von endo- oder exogenen Materialien, die als Verbindungsmittel 
bzw. „Lötmittel“ dienen, reduziert werden (JOIE 1995, MCNALLY et al. 1999, 
KHOSROSHAHI et al. 2010, OZ et al. 1990a). Als Lötmittel können z. B. Proteine genutzt 
werden (FORER et al. 2007, JOIE 1995, MCNALLY et al.1999, POPPAS et al. 1993, 
WANG et al. 1988). Diesen Proteinen muss ein spezielles Chromophor, welches wellen-
längenspezifisch zum Laser passt, zugegeben werden, wenn das Protein selbst die 
Laserstrahlung bei einer spezifischen Wellenlänge nicht absorbieren kann (MCNALLY 
et al. 1999, JOIE 1995). 
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2.7.1 Chromophoren-Protein-Gemische 
Chromophoren-Protein-Gemische bestehen aus einem in Wasser gelöstem Protein und 
einem Chromophor. Ein Gemisch aus beiden Bestandteilen wird als Lötmittel bezeichnet. 
Das Chromophor dient dazu, die Laserenergie zu absorbieren und diese Energie an das 
Protein in Form von Wärme weiterzuleiten. Bei der Behandlung des Proteins mittels 
Wärme, z. B. durch Laserenergie, kommt es zur Denaturierung des Proteins. Das 
verwendete Gemisch bewirkt nach der Koagulation durch den Laserstrahl ein Verkleben 
mit den zu verbindenden Gewebskompartimenten (UZZO et al. 1995). Der genaue 
Mechanismus der Funktionsweise und welche Strukturen während des Laservorganges 
miteinander verkleben, ist noch nicht vollständig geklärt (SHENFELD et al. 1994, UZZO 
et al. 1995). Man geht davon aus, dass es zur Verbindung zwischen Lötmittelprotein und 
Gewebeprotein (Kollagen) kommt (BASS et al. 1991, MCNALLY et al. 1999b, SCHOBER 
et al. 1986). Entscheidend ist dabei, dass es zu einer gleichzeitigen Denaturierung des 
Gewebes und des Lötmittels kommt, um eine feste Bindung zu erreichen (MCNALLY et al. 
1999b). BASS et al. (1993), POPPAS et al. (1993), MCNALLY et al. (1999) und ZÜGER 
et al. (2001) führten Untersuchungen zum lasergestützten Löten durch. Sie verwendeten 
bei ihren Versuchen das Chromophor Indocyaningrün (ICG) und als Protein angereicherte 
Rinder-Serum-Albumin (BSA)-Lösung. Die Arbeitsgruppen von MCNALLY et al. (1999), 
MCNALLY et al. (2000) und ZÜGER et al. (2001) wählten einen Diodenlaser mit ~ 810 nm 
um das Lötmittel zu koagulieren. Bei der Zusammensetzung des Chromophoren-Protein-
Gemisches ist zu beachten, dass ein genügend hoher Proteinanteil für eine hohe 
Festigkeit und eine geeignete Farbstoffkonzentration gegeben sind, um eine optimale 
Koagulation zu gewährleisten (MCNALLY et al. 1999, ZÜGER et al. 2001). 
Eine optimale Strahlungsabsorption erreicht man in einem Chromophoren-Protein-
Gemisch, wenn das Absorptionsmaximum des Gemisches nahe der Wellenlänge des 
Lasers liegt. Für die Identifikation der lokalen Absorptionsmaxima der jeweiligen Chro-
mophore können Transmissionsmessungen durchgeführt werden. Dabei wird das Ver-
hältnis der Lichtintensität vor und nach der Wechselwirkung mit dem Laserlicht gemessen 
und so die Absorption bestimmt. Da jeder Laser nur in einem bestimmtem Wellen-
längenbereich arbeitet, kann mit dieser Methode das jeweils passende Chromophor für 
jeden Laser ausgesucht werden oder umgekehrt. Hierbei ist zu beachten, dass andere 
Stoffe wie Wasser und Gewebsbestandteile nicht oder möglichst wenig bei der gewählten 
Wellenlänge absorbieren. Demzufolge müssen die für die Herstellung eines Lötmittels 
ausgewählten Chromophoren im nahen infraroten bzw. visuellen Spektralbereich ab-
sorbieren. Durch die effektive Lichtabsorption im Ziel-Chromophor kommt es zu einer 
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selektiven Wechselwirkung mit der Zielstruktur ohne nennenswerte Schädigung des 
umgebenden Gewebes. Dieser Prozess nennt sich selektive Photothermolyse (CHUCK et al. 
1989, LANDENTHALER und HOHENLEUTNER 2006, OZ et al. 1991, OZ et al. 1990a).  
Ein weiterer Punkt, der bei der Auswahl des Chromophoren-Protein-Gemisches beachtet 
werden muss, ist die Verträglichkeit der Stoffe für den Organismus. Der Organismus, in 
dem das Chromophoren-Protein-Gemisch angewendet wird, darf durch die Eingabe nicht 
geschädigt werden. Das Chromophoren-Protein-Gemisch darf daher keine mutagenen, 
kanzerogenen, embryotoxischen und toxischen Wirkungen besitzen.  
Die Farbstoffe, welche als Chromophore in einem Proteingemisch dienen, sollten be-
vorzugt in der Medizin zugelassene Farbstoffe sein. Dazu zählen unter anderem 
Patentblau, Fluorescein und Indocyaningrün. Mit Fluorescein werden Hornhautdefekte 
nachgewiesen. Patentblau kann zur Markierung der Lymphgefäße vor einer Lympho-
graphie genutzt werden (ROTE LISTE 2011). Indocyaningrün wird bei der Leberfunk-
tionsdiagnostik, Herz- Kreislauf- und Mikrozirkulationsdiagnostik oder der opthalmolo-
gischen Angioplastie eingesetzt (BENSON und KUES 1978, BRADLEY und BARR 1968, 
KLOCKE et al. 1968, LEEVY et al. 1967). Als Alternative besteht auch die Möglichkeit, 
Lebensmittelfarbstoffe wie z. B. Brillantblau, Chinolingelb, Chlorophyll, Erythrosin, Beta-
Carotin, Azorubin usw. zu verwenden (Richtlinie 94/36/EG des europäischen Parlaments 
und des Rates vom 30. Juni 1994). Auch die Anwendung von Tätowierungsfarben ist 
denkbar. 
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3 Material und Methoden 
3.1 Kadavermaterial 
Für die Versuche wurden Kniegelenke von Schweinen verwendet, die am Tag der 
Untersuchung von frisch geschlachteten Tieren (Fleischverarbeitungsbetrieb Zitzmann 
GmbH, Erfurt) entnommen wurden. Es handelte sich dabei um Mastschweine mit einem 
Alter von 6 bis 8 Monaten. Unmittelbar nach der Entnahme wurde das Material bis zu 
seiner weiteren Verwendung im Labor gekühlt bei 4 °C gelagert. Zur Gewinnung der 
Knorpelgewebeproben wurden die Kniegelenke in einen Schraubstock zwecks Arretierung 
eingespannt, die Gelenkkapsel mittels Skalpell und Pinzette eröffnet und die 
Femurkondylen freipräperiert. Anschließend wurden circa 10 × 10 × 2 mm große 
Knorpelgewebeproben mittels Stechbeitel aus den Femurkondylen entnommen und in 
0,9%ige NaCl-Lösung eingelegt. 
3.2 Medikamente, Chemikalien 
Die verwendeten Substanzen wurden nach ihren Charakteristika vier verschiedenen 
Gruppen zugeordnet. 
I. Proteine 
− Rinder-Serum-Albumin, Fraktion V (BSA) (Carl Roth GmbH & Co. KG,   
− Karlsruhe, Art.-Nr. 8076.3) 
II. Medizinische Diagnostica (Farbstoffe) 
− Fluorescein SE Thilo (Laboratories Alcon, Kaysersberg, Art.-Nr.: 3629566) 
− ICG-Pulsion (PULSION Medical Systems AG, München,  
  Art.-Nr.: PICG0050DE) (Strukturformel: Abb. 14) 
− Cardiogreen (Molekula Deutschland Ltd, Vaterstetten,  
  Art.-Nr.: MOLEM71983032) 
III. Lebensmittelfarbstoffe 
− Brillant-Kresylblau (Sigma-Aldrich Chemie GmbH, Steinheim, 
  Art.-Nr.: 16028) 
− Erythrosin B1 (Alfa Aesar GmbH  Co. KG, Karlsruhe,  
  Art.-Nr.: ALFAA14180.14) 
− Kupfer (II) Chlorophyllin-Trinatriumsalz (Alfa Aesar GmbH Co. KG, 
  Karlruhe, Art.-Nr.: ALFAA16155.06) 
− Chinolingelb (Applichem GmbH, Darmstadt, Art.-Nr.: APPCA4292.0010) 
− Azorubin (Dr. Ehrensdorfer GmbH, Augsburg, Art.-Nr.: EHERE10411500) 
− Comassie Brillantblau (Merck, Darmstadt, Art.-Nr.: 115444) 
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IV. Tätowierungsfarbstoffe 
− Basic red (deep colours GmbH, Neuburg, Art.-Nr.: 23250-008) 
− Petrol blue (deep colours GmbH, Neuburg, Art.-Nr.: 23605-008) 
 
 
                                                               C43H47N2O6S2Na 
Abb. 14: Strukturformel und Summenformel von Indocyaningrün (URBANSKA et al. 2002) 
3.3 Technische Geräte 
3.3.1 Spektralphotometer 
Die Transmissionsmessungen erfolgte mit dem UV – NIR Spektralphotometer (Bereich 
300 bis 1000 nm: HR 4000CG, Ocean Optics, Sentronic GmbH, Dresden) und dem 
Spektralphotometer (Bereich: 950 bis 2500 nm: Vektor 22/N, Bruker Optics, Ettlingen). Die 
zu messenden Farbstoffe wurden in eine Küvette (Quarzglas SUPRASIL, Typ-Nr.: 106-
QS: 0,1 mm; 100-QS: 1-10 mm, Hellma Analytics, Müllheim) mit 1 mm Schichtdicke 
gefüllt. Ausgenommen waren einzelne Farbstoffe sowie Proteinlösungen, für die dünnere 
bzw. dickere Küvetten erforderlich waren, um verwertbare Ergebnisse zu erhalten. 
3.3.2 Laser 
Es kam der Diodenlaser Linea 10D (810 nm) der Firma Intros, Heiligenstadt, zum Einsatz. 
Vor dem Laservorgang erfolgte eine Überprüfung der Spotposition, des Spotdurchmessers 
(5–6 mm), des Gewebe/Laser Abstandes (12–14 cm), sowie der Lasereinstellungen 
(3,82–9 W/cm²). 
3.3.3 Temperaturmessgeräte 
Die Temperaturmessungen in Untersuchung 3.4.4.1 und 3.4.4.3 wurden mit einem 
Infrarotthermometer (Trotec TP 9, Rössel Messtechnik, Dresden) mit angeschlossenem 
Typ K-Temperaturfühler (NiCr-Ni Typ K, Ø 0,5 mm, Rössel Messtechnik, Dresden) und 
einem Datenlogger (Mikromec multisens, Rössel Messtechnik, Dresden) durchgeführt. Mit 
Hilfe einer Wärmebildkamera (Flir i40, Datatec, Frankfurt am Main) wurde die Temperatur 
im Lötmittel und dem umliegenden Knorpelgewebe, in Untersuchung 3.4.4.2, während der 
Laserbestrahlung gemessen. 
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3.3.4 Zugmotor, Kraftsensor 
Zur Untersuchung der Zugkraft und Zugfestigkeit wurde ein Zugmotor (Schrittmotor) 
[Motorgetriebener Lineartisch (MTS 50 M-Z 8 Thor Labs) Thorlabs, Dachau] und Kraft-
sensor (K3D 120 50/50/50, 3-Achs-Sensor 50N, ME-Meßsysteme GmbH, Henningsdorf) 
mit Messverstärker (GSV-1A8USB-SUB-D15, 8 Kanal Messverstärker, ME-Meßsysteme 
GmbH, Henningsdorf) und die Software VILogger/NI-DAQmx Version 8.8 (ME-Meß-
systeme GmbH, Henningsdorf) verwendet. An dem genannten Lineartisch wurde eine 
Geschwindigkeit von 3 mm/s und eine Beschleunigung von 4 mm/s² eingestellt.  
3.4 Die Versuchsdurchführung 
3.4.1 Beurteilung von optischen Eigenschaften versc hiedener Chromophore und 
Proteine 
Ziel dieser Untersuchungen war es, die Absorptionsspektren verschiedener Chromophore 
und Proteine zu messen, um daraus eine geeignete Kombination aus Laser und Lötmittel 
zu finden. Dafür wurden zum einen die Absorptionsspektren verschiedener Chromophore 
und Proteine gemessen. Zusätzlich erfolgte die Bestimmung der Absorptionskurven der 
Chromophoren-Protein-Gemische. Hierfür wurden Transmissionsmessungen der Absorp-
tionsspektren im Wellenlängenbereich von 300 bis 2500 nm durchgeführt (siehe Punkt 
3.3.1). Hierzu wurden die Substanzen nach ihren Charakteristika siehe Punkt 3.2, in vier 
verschiedenen Gruppen zugeordnet. 
Für in Tab. 4 aufgelistete Lösungen wurden Transmissionsmessungen mit den unter Punkt 
3.3.1 beschriebenen Geräten durchgeführt: 
 
Tab. 4: Lösungen, bei denen Transmissionsmessungen durchgeführt wurden 
 
Farbstoff + aqua dest. bzw. 
Farbstoff + aqua dest. + 25 % BSA 
• 0,01 % Fluorescein  
• 0,01 % Erythrosin  
• 0,01 % Kupfer (II) Chlorophyllin-Trinatriumsalz  
• 0,01 % Cardiogreen  
• 0,01 % Brillant-Kresylblau  
• 0,01 % Chinolingelb  
• 0,1 % Chinolingelb 
• 0,01 % Azorubin  
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• 0,01 % Comassie Brillantblau  
• 0,01 % Basic red  
• 0,01 % Petrol blue  
• 0,01 % Cardiogreen (Absorptionsspektrum nur in 
aqua dest. + 25 % BSA gemessen) 
 
Zusätzlich wurden mit der ICG-Pulsion® neben den oben genannten Versuchen weitere 
Messungen bei gleicher BSA-Konzentration aber veränderter ICG-Konzentration und 
umgekehrt bei gleichbleibender ICG-Konzentration aber veränderter BSA-Konzentration 
durchgeführt (Tab. 5). Abschließend erfolgte ein Vergleich zwischen ICG-Pulsion® (1 mg 
Trockensubstanz enthält 0,838 mg Indocyaningrün) und Cardiogreen (besteht im Ge-
gensatz  zur ICG-Pulsion® aus 100 % Indocyaningrün).  
 




0,1 % 25 % 
0,01 % 25 % 
0,001 % 25 % 
0,01 %  5 % 
0,01 % 10 % 
0,01 % 15 % 
0,01 % 20 % 
0,01 % 25 % 
3.4.2 Lötmittelherstellung 
Zur Herstellung der Lötmittel wurden zu Beginn Lötmittellösungen von 35 % bis 45 % BSA 
in destilliertem Wasser hergestellt. Die dafür erforderlichen Mengen BSA wurden unter 
Nutzung einer Feinwaage (0–230g; 0,1 mg) (SI 234 A, Firma Denver Instrument, Bohemia, 
NY, USA) eingewogen. Anschließend erfolgte die Durchmischung mittels Magnetrührer 
(Hot Plate Stirrer Model L-81, Firma Labinco, Breda, Niederlande) in einem Messkolben 
(Klasse A, Duran®, Braunglas, 10 ml, Carl Roth GmbH & Co. KG, Karlsruhe). Die 
Konzentrationserhöhung wurde durch Zugabe von BSA bzw. ab einer Konzentration von 
45 % durch Wärmebehandlung erreicht. Dazu wurde die Lösung in eine Petrischale 
(60 mm × 15 mm, steriplan petri dishes soda-lime, Duran Group, Mainz) gegeben und auf 
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einer Heizplatte (Hot Plate 062, Labotect Labor-Technik-Göttingen GmbH, Göttingen) 
erwärmt. Die Temperatur der Heizplatte wurde auf 40 °C eingestellt, um das in der Lösung 
enthaltene Wasser zu verdunsten. Zur Bestimmung der Konzentration wurde das Gewicht 
der Lösung halbstündlich ermittelt. Es wurden Gemische mit einem BSA-Anteil von 40 %, 
45 %, 50 %, 55 % und 60 % hergestellt. 
Nach Ermittlung der geeigneten BSA-Konzentration wurden Chromophoren-BSA-
Gemische hergestellt. Diese enthielten ICG-Konzentrationen von 0,025 %, 0,25 % und 
1 %. Zur Herstellung der ICG-BSA-Gemische wurden 0,645 mg der ICG-Pulsion® in 4 ml 
einer 40%igen BSA-Lösung gelöst. Anschließend wurde, wie beschrieben, die BSA-
Lösung auf 60 % aufkonzentriert, wodurch die ICG-Konzentration auf 0,025 %, 0,25 % 
bzw. 1 % anstieg. Das so gewonnene Lötmittel wurde in einen Folienflachbeutel 
(Medikamenten Tüte ohne Stempelfeld, Henry Schein, Hamburg) abgepackt und an-
schließend in einem Mörser mittels Pistill homogenisiert. Das Lötmittel wurde in eine 
Einwegspritze (Einmalspritzen 3-teilig mit Gummikolben, Henry Schein, Hamburg) deren 
Spritzenkonus verschlossen wurde, abgefüllt und durch den Spritzenkolben zusam-
mengepresst. Die Herstellung des Lötmittels erfolgte soweit möglich im Dunkeln oder 
wenn nicht anders machbar ohne direkte Lichteinstrahlung.  
3.4.3 Bestimmung der mechanischen Belastbarkeit der  gelöteten Verbindung über 
Ermittlung der Zugfestigkeit bzw. Zugkraft 
3.4.3.1 Untersuchungsaufbau 
In den nachfolgend beschriebenen Untersuchungen wurden drei Lötmittel verwendet.   
− Lötmittel I: 0,025 % ICG + 60 % BSA (Lagerung bei 5 °C, lichtgeschützt) 
− Lötmittel II: 
o Lötmittel: IIa 0,25 % ICG + 60 % BSA (Lagerung: bei 5 °C, 
lichtgeschützt) 
o Lötmittel: IIb 0,25 % ICG + 60 % BSA (Lagerung: bei –20 °C, 
lichtgeschützt) 
− Lötmittel III: 1,00 % ICG + 60 % BSA (Lagerung: bei 5 °C, lichtgeschützt)  
Für die Untersuchung wurden Knorpelgewebeproben wie unter Punkt 3.1 beschrieben 
verwendet. Für die Zugversuche wurde eine Zugvorrichtung (eigener Aufbau), wie in Abb. 
15 schematisch und in Abb. A15 im Anhang dargestellt, verwendet. Die Distanz zwischen 
den Halteklammern für den Gelenkknorpel wurde auf 3 mm Abstand eingestellt. 
Anschließend erfolgte das Einspannen der Knorpelgewebeprobe in die Zugvorrichtung 
und das Durchschneiden der Proben. Die Zugvorrichtung wurde nun auf F=neutral gestellt 
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und die Proben auf eine einheitliche Höhe ausgerichtet. Anschließend wurde das Lötmittel 
präpariert. Hierzu wurden 0,01 Gramm der Substanz mit Hilfe zweier Teflonplatten, wobei 
eine dieser Platten eine 0,1 mm starke Vertiefung besaß, auf eine Höhe von 0,1 mm 
gepresst. Im Anschluss wurde ein 3 × 3 mm großes Stück aus dem gepressten Lötmittel 
ausgestanzt. Im Laufe der Untersuchung wurde die Form des ausgestanzten Lötmittels 
geändert und ein rundes Stück (3 mm Durchmesser) verwendet. Das so gewonnene 
Lötmittel wurde zu gleichen Teilen auf die aneinander liegenden Knorpelgewebestücken 
aufgetragen. Vor dem Laservorgang erfolgte eine Überprüfung der Spotposition, des 
Spotdurchmessers (5 mm), des Gewebe/Laser Abstandes (12 cm), sowie der 
Lasereinstellungen. Etwa eine Minute nach Beendigung des Laservorgangs wurde der 
Zugmotor (Schrittmotor siehe 3.3.4) eingeschaltet und die Kraft gemessen, die nötig war, 
um das Lötmittel zu zerreißen bzw. vom Knorpelgewebe abzutrennen. Dazu wurde ein 
Kraftsensor mit Messverstärker wie unter Punkt 3.3.4 verwendet.  
 
 
Abb. 15: Schematische Darstellung der Koagulation eines Chromophoren-Protein-Gemischs mit 
einem Laser zur Verbindung von Knorpelfragmenten und und zur Untersuchung der Zugfestigkeit 
der Verbindung. (A) Auflegen des Lötmittels auf den Knorpel (B) Lötvorgang mittels Laser, (C) 
Festigkeitsmessung mittels Zugvorrichtung 
3.4.3.2 Bestimmung der Abhängigkeit der Zugkraft bz w. Zugfestigkeit von 
verschiedenen Einflussfaktoren 
Der unter Punkt 3.4.3.1 beschriebene Versuchsaufbau wurde zur Untersuchung der 
Einflüsse verschiedener Faktoren (z. B. Lötmittellagerung, Lötmitteldicke, Leistungsdichte 
usw.) auf die Zugfestigkeit und Zugkraft verwendet. Pro Expositionszeit und Leistungs-
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dichte wurden jeweils 10 Messungen durchgeführt. Anschließend wurde für die Zugkraft 
bzw. die Zugfestigkeiten der Mittelwert aus jeweils zehn Messungen ermittelt und die Stan-
dardabweichung bestimmt. Die untersuchten Einflussfaktoren und Modifikationen des 
Untersuchungsaufbaus sind in Tab. 6 beschrieben.  
 
Tab. 6: Einflussfaktoren und Modifikationen des Untersuchungsaufbaus zur Bestimmung der 
Zugfestigkeit einer Gelenkknorpelgewebe-Lötmittelverbindung 
 











Schwein Lötmittel I 120 s 5,09  2 Tierart 









Lötmittel I 120 s 5,09  
4a Lötmittel IIa 30 s  
60 s 













1  Lötmittel- 
punkt  




2  Lötmittel- 
punkte 
120 s 5,09  
Lötmittel IIa (Kühlschrank) 120 s 5,09  6 Lötmittellagerung  
Lötmittel IIb (tiefgefroren) 120 s 5,09  
0,05±0,01 mm 
Dicke  
120 s 5,09  7 Lötmitteldicke Lötmittel I 
 
0,1 mm Dicke  120 s 5,09  
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Zusätzlich wurde der Einfluss der Lötmittelpositionierung auf die Zugfestigkeit untersucht. 
 
Einfluss der Lötmittelpositionierung auf die Zugfestigkeit  
Für diese Versuche wurden Knorpel-Knochenzylinder mit einer Höhe von 10 mm und 
einem Durchmesser von 10 mm (Abb. 17) mittels Trepanbohrer (Durchmesser 10 mm, 
Hufriedy TRE100M, Tuttlingen-Möhringen) aus den Femurkondylen bzw. der Trochlea 
ossis femoris entnommen und in 0,9%ige NaCl-Lösung eingelegt.  
 
 
Abb. 16: Schematische Darstellung der Koagulation eines Chromophoren-Protein-Gemischs mit 
einem Laser zur Befestigung eines Knorpeltransplantates A: Entnahme des Transplantates, B: 
Herstellung des Rezipienten, C: Lötmittel und Transplantatpositionierung, D: Laserbehandlung, E: 
Zugfestigkeitsmessung 
 
Die Zylinder der ersten Gruppe dienten als Rezipienten. In diese wurde ein „Defekt“ (Abb. 
16) eingearbeitet mit einem Durchmesser von 6 mm und 0,8 bis 1 mm Tiefe. Dafür wurde 
ein Plan geschliffener Bohrer (HSS Typ N DIN 338, kws Burmeister GmbH u. Co. Kg., 
Stuhr) mit einem Durchmesser von 6 mm verwendet. Eine Eröffnung des subchondralen 
Knochens erfolgte nicht. Aus der zweiten Gruppe, dem Donor wurden 
Knorpeltransplantate mit einem Durchmesser von 5,5 mm und einer Tiefe von 0,8–1,2 mm 
mittels Handmikrotom (MT 5500, Beyersdörfer GmbH, Saarbrücken) und Hautstanze 
(5,5 mm, kai Europe GmbH, Solingen) gewonnen.  
Der Knorpel-Knochenzylinder des Rezipienten wurde in eine Haltevorrichtung eingespannt 
und das Lötmittel I mit einem Durchmesser von 5,5 mm und einer Höhe von 0,1 mm in den 
„Defekt“ des Rezipienten eingebracht. Das Transplantat wurde daraufhin auf dem Lötmittel 
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im „Defekt“ platziert. Die Laserexpositionszeiten betrugen 60 s und 120 s bei einer 
Leistungsdichte von 5 W/cm2, 7 W/cm2 und 9 W/cm2. Der Abstand des Lasers vom Defekt 
betrug 14 cm, wodurch sich ein Spotdurchmesser von 6 mm ergab. Somit konnte das 
Lötmittel mit dem Diodenlaser gleichmäßig koaguliert werden. Im Anschluss an die 
Laserbehandlung wurden Zugfestigkeitsmessungen durchgeführt. Hierfür wurde an der 
Oberfläche des Donors ein Zughaken mittels Pattex-Kleber (Ultragel) befestigt. Dieser war 
mit einem Zugmotor (Geschwindigkeit 3 mm/s, Beschleunigung 4 mm/s²) und Kraftsensor 
verbunden, wodurch die Zugkraft gemessen werden konnte.  
 
 
Abb. 17: A: Trepanbohrer, B: Knorpel-Knochenzylinder, C: Knorpel-Knochenzylinder mit „Defekt“ 
(Durchmesser 6 mm, Tiefe 0,8 bis 1 mm), D: Knorpel-Knochenzylinder mit Transplantat 
3.4.4 Untersuchung zum thermischen Verhalten des Lö tmittels allein oder in 
Verbindung mit Gewebe 
3.4.4.1 Messung der Temperatur im Lötmittel  
Drei Lötmittel wurden verwendet.   
Lötmittel I   : 0,025 % ICG + 60 % BSA (Lagerung: bei 5 °C, lichtgeschützt) 
Lötmittel IIa: 0,25 % ICG + 60 % BSA (Lagerung: bei 5 °C, lichtgeschützt) 
Lötmittel III : 1,00 % ICG + 60 % BSA (Lagerung: bei 5 °C, lichtgeschützt). 
Um das Temperaturverhalten des Lötmittels zu untersuchen, wurde das jeweilige Lötmittel 
in eine Aussparung (Dicke: 1 mm, Durchmesser: 20 mm) eines Teflonblocks gegeben, bis 
es diese vollständig ausfüllte. Anschließend folgte das Einstellen des Diodenlasers (siehe 
Punkt 3.3.2) mit einer Wellenlänge von 810 nm auf die gewünschte Ausgangsleistung. Der 
Spotdurchmesser betrug 5 mm. Es wurden für das Lötmittel IIa jeweils 5 Tempera-
turmessungen bei einer Leistungsdichte von 2,55/ 3,82/ 5,09 und 10,19 W/cm2 durch-
geführt. Weiterhin erfolgten jeweils 5 Temperaturenmessungen für Lötmittel I und Lötmittel 
III bei einer Leistungsdichte von 5,09 W/cm². Die Temperatur wurde während der 
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Laseranwendung mit einem Infrarotthermometer (siehe Punkt 3.3.3) mit angeschlossenem 
Typ K-Temperaturfühler (siehe Punkt 3.3.3), der in der Mitte des Lötmittels positioniert 
wurde, gemessen. Die Laseranwendung erfolgte über 60 Sekunden. Der Temperatur-
verlauf im Lötmittel wurde 10 s vor, während und 50 s nach der Laseranwendung 
aufgezeichnet. Der Versuchsaufbau ist in Abb. 18 schematisch dargestellt.  
 
 
Abb. 18: Schematischer Messaufbau zur Koagulation und Temperaturmessung eines Lötmittels 
3.4.4.2 Messung der Temperatur im Lötmittel auf Kno rpelgewebe 
Mit Hilfe einer Wärmebildkamera (siehe Punkt 3.3.3) wurde die Temperatur im Lötmittel 
und dem umliegenden Knorpelgewebe während der Laserbestrahlung gemessen. Hierfür 
wurde das Lötmittel (h = 0,1 mm, Ø = 3 ± 0,25 mm) aus 60 % BSA und 0,025 % ICG auf 
ein 10 × 10 × 2 mm großes Fragment Gelenkknorpelgewebe gebracht. Die Entnahme des 
Knorpelgewebes erfolgte wie unter Punkt 3.1 beschrieben. Die Bestrahlung erfolgte mit 
einer Leistungsdichte von 5,09 W/cm² und einer Dauer von 120 s. Insgesamt wurden 
5 Messungen durchgeführt. 
3.4.4.3 Temperaturmessungen im Knorpelgewebe und im  subchondralen Knochen 
während der Koagulation des Lötmittels mit einem La ser 
Für die Studien zum Temperaturverhalten wurden Knorpel-Knochenzylinder mit einer 
Höhe von 10 mm und einem Durchmesser von 10 mm (Abb. 17) mittels Trepanbohrer aus 
den Femurkondylen bzw. der Trochlea ossis femoris entnommen und in 0,9%ige NaCl-
Lösung eingelegt. In 1, 3, und 5 mm Tiefe wurden mit einem Drehmel® mit 0,5 mm Bohrer 
5 mm tiefe Löcher in den Knorpel-Knochenzylinder gebohrt. Anschließend folgte das 
Einspannen der Knorpel-Knochenzylinder in eine Haltevorrichtung und das Lötmittel I 
(0,025 % ICG + 60 % BSA) mit einem Durchmesser von 3 mm und einer Höhe von 
0,1 mm wurde auf die Oberfläche des Knorpelgewebes aufgebracht. Die Laserbestrahlung 
erfolgte mit einer Leistungsdichte von 5,09 W/cm² und einer Dauer von 120 s. Mit Hilfe von 
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drei Mantel-Thermoelementen (siehe Punkt 3.3.3) und einem Datenlogger Mikromec 
multisens wurden fünf Temperaturmessungen während des Lötvorgangs vorgenommen 
(Abb. 19).  
Da sich in ca. 1 mm Tiefe bereits die Grenzschicht zwischen Knorpelgewebe und Knochen 
befindet, erfolgten drei Temperaturmessungen zusätzlich im Knorpelgewebe. Hierfür 
wurde in jeden der drei Knorpel-Knochenzylinder 0,5 mm unterhalb der 
Knorpelgewebeoberfläche ein 5 mm tiefes Loch gebohrt und mittels Mantel-
Thermoelementen (siehe Punkt 3.3.3) und einem Datenlogger Mikromec multisens die 
Temperaturen während des Lötvorgangs gemessen und aufgezeichnet.  
 
 
Abb. 19: Untersuchungsaufbau zur Messung der Temperatur im Knochen und im Knorpel bei der 
Bestrahlung mit dem Laser ( links: schematisch, rechts: in natura) 
3.4.5 Untersuchung der Lebensfähigkeit der Knorpelg ewebestücke nach Laser-
anwendung 
3.4.5.1 Vitalfärbung 
Für die Bestimmung der Vitalität des Knorpelgewebes erfolgte eine Lebend/Tod-Färbung 
mit dem Live/Dead-Viability/Cytotoxicity Assay Kit (FluoProbes® FT-BF471) (Live/Dead-
Test). Dieser Lebend-Tod-Test färbt simultan lebende und tote Zellen an. Er enthält zum 
einen Calcein AM. Dies ist ein  Fluoreszenzfarbstoff, welcher frei in das Zytoplasma von 
lebenden Zellen diffundieren kann und von Esterasen zu einer grünen Fluoreszenz 
angeregt wird. Der zweite Farbstoff, der Totfarbstoff Ethidiumhomodimer (EthD-III), dringt 
passiv über die geschädigte Zellmembran toter Zellen in die Zelle ein und lagert sich an 
die Nukleinsäuren an, wodurch eine rote Fluoreszenz entsteht. 
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Ziel war es, zu bestimmen, in wieweit es zu einer Schädigung des Knorpelgewebes nach 
Laseranwendung kommt. 
3.4.5.2 Einfluss verschiedener Laserverfahren auf d ie Lebensfähigkeit der 
Knorpelzellen 
Die Entnahme der Knorpelgewebeproben erfolgte wie unter Punkt 3.1 beschrieben. Die 
Gewebsstücke wurden zwischen Entnahme und Laserbehandlung in PBS-Lösung 
eingelegt. Das verwendete Lötmittel I (0,025 % ICG + 60 % BSA) wurde mit Hilfe einer 
Teflonplatte auf eine Höhe von 0,1 mm gepresst. Im Anschluss folgte das Ausstanzen 
eines im Durchmesser 3 mm großen Stückes aus dem gepressten Lötmittel. Das so 
gewonnene Lötmittel wurde auf das Knorpelgewebe aufgetragen (Abb. 20). Vor jedem 
Laservorgang erfolgte eine Überprüfung der Spotposition, des Spotdurchmessers (5 mm), 
des Knorpelgewebe-Laser Abstandes (12 cm), sowie der Lasereinstellungen. In Tab. 7 
sind die verschiedenen Leistungen und Expositionszeiten sowie, ob ein Lötmittel oder 




Abb. 20:  Schematische Darstellung der Laseranwendung am Knorpel  
(A) Laseranwendung mit Lötmittel, (B) Laseranwendung ohne Lötmittel 
 
Tab. 7: Verwendete Leistungen und Expositionszeiten zur Untersuchung der Vitalität des 
Knorpelgewebes nach Laserbehandlung 
 
Probe Laser Lötmittel Leistungsdichte  Expositionszeit  
1 (Kontrolle) – – – – 
2 (Kontrolle) – – – – 
3 + – 5,09 W/cm² 120 s 
4 bis 7 + + 5,09 W/cm² 120 s 
8 + + 5,09 W/cm² 240 s 
9 + + 10,19 W/cm² 120 s 
  
A B 
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3.4.5.3 Einfluss verschiedener Temperaturen auf die  Lebensfähigkeit der 
Knorpelzellen  
Die Probenentnahme und Lagerung erfolgte analog der  Vorgehensweise bei den Proben 
1–9 unter Punkt 3.4.5.2. Die Proben 10 bis 13 wurden in ein Wärmebad mit einer Tempe-
ratur von 40 °C, 60 °C, 80 °C und 100 °C für zwei M inuten eingelegt. 
 
Die Fixation der Proben aus den Untersuchungen unter Punkt 3.4.5.2 und 3.4.5.3 erfolgte 
mittels 3%igem Agar (Sigma Aldrich). Während der Fixation der Knorpelgewebeproben 
wurde die Temperatur des Agars kontrolliert und betrug ca. 35 °C. Diese Temperatur 
wurde gewählt, um mögliche thermische Schädigungen an den Knorpelgewebeproben 
durch den Agar zu vermeiden. Anschließend erfolgte die histologische Untersuchung 
mittels Live/Dead-Test sowie am HE-gefärbten Schnitt. Die Anfertigung und Beurteilung 
der histologischen Präparate erfolgte durch Dr. M. Weber im Labor für Veterinärmedi-
zinische Diagnostik, Rudolf-Breitscheid-Straße 14, in Bad Salzungen. 
Zur Herstellung der Live/Dead-Färbelösung wurde nach den Vorgaben des FluoProbes® 
Kits verfahren. Calcein AM und EthD-III wurden dafür 30 Minuten bei Raumtemperatur 
erwärmt. Anschließend wurden 20 µl der EthD-III- Lösung in 10 ml PBS-Lösung gegeben. 
Die Zugabe von 5 µl Cacein AM- Lösung erzeugte die fertige Färbelösung. 
Für die Herstellung der histologischen Schnitte wurde die Gewebeprobe aus dem Agar 
entnommen und im Bereich des Lötpunktes mehrere Male geschnitten. Die geschnittenen 
Knorpelgewebestücken wurden anschließend jeweils in einen 1,5 ml Eppendorftube 
(LoBind Tubes, Eppendorf AG, Hamburg) verbracht und mit 1 ml Färbelösung benetzt. Es 
folgte eine Inkubation für 40 Minuten im Dunkeln. Im Anschluss folgten 3 Spülschritte mit 
PBS. Zwischen den einzelnen Spülschritten inkubierte das Gewebe ca. 5 min im Dunkeln. 
Nach dem letzten Spülschritt wurden histologische Schnitte in einer stärke von 7 µm 
angefertigt und luftgetrocknet. Die abschließende mikroskopische Beurteilung erfolgte mit 
der Fluoreszenzeinrichtung Jenamed fluorescence, Carl Zeiss Jena. Weiterhin wurden je 
Probe zwei HE-Schnitte mit unterschiedlicher Lokalisation angefertigt. Dazu erfolgte eine 
Formalinfixierung des Probenmaterials über mindestens 2 Tage in Kapseln der Firma 
Roth, Karlsruhe. Die anschließende Einbettung der Proben wurde manuell, wogegen der 
Vorgang der Paraffinisierung im Automaten durchgeführt wurde. Im weiteren Verlauf 
wurden die Proben aus den Kapseln entnommen und in einem Tissue Block System 
erneut in gleichartiges Paraffin (Carl Roth GmbH & Co KG, Karlsruhe) eingebettet und 
mittels Rotationsmikrotom (RM 2245, Leica Biosystems GmbH, Nussloch) geschnitten. Die 
gefertigten Schnitte wurden auf einen Objektträger mit Mattrand (MICROSCOPE SLIDES, 
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900-2573, Henry Schein Inc. Melville, New York, USA) aufgezogen und 60 Minuten bei 
60 °C getrocknet. Die anschließende Entparaffinisie rung erfolgt langsam über Xylol 
(Rotihistol®) (Carl Roth GmbH & Co KG, Karlsruhe) 10 Minuten und einer absteigenden 
Alkoholreihe mit 2-mal Isopropanol (99,9 %) (Carl Roth GmbH & Co KG, Karlsruhe) für 3 
Minuten und anschließend je 3 Minuten 96 %, 80 %, 70 % und 50 % Alkohol (Carl Roth 
GmbH & Co KG, Karlsruhe) und Aqua dest. Hiernach kamen die Proben 10 Minuten in 
Hämalaun (Hollborn & Söhne GmbH & Co KG, Leipzig) nach Mayer mit nachfolgendem 
Bläuen in Wasser. Dem folgte ein Eosin-Bad (Hollborn & Söhne GmbH & Co KG, Leipzig) 
mit anschließendem Abspülen unter Wasser. Daran schloss sich das Einlegen in 
Isopropanol (Carl Roth GmbH & Co KG, Karlsruhe) an. Schließlich wurden die Proben 
mittels Xylolkarbol (Carl Roth GmbH & Co KG, Karlsruhe) dauerhaft eingebetet. Die 
mikroskopische Untersuchung und Beurteilung der Präperate erfolgte mit einem 
Lichtmikroskop (Jenamed, Carl Zeiss Jena). Für die Anfertigung der Fotoaufnahmen 
wurde eine digitale Kamera (Dimage A200, Minolta Konica Business Solutions GmbH, 
Langenhagen) verwendet.  
3.5 Statistische Methoden 
Die während der Bestimmung der mechanischen Belastbarkeitstests gemessenen 
Zugkräfte bzw. Zugfestigkeiten wurden mit dem Programm SPSS 18, Version 11.5, und 
Microsoft-Office Excel® (Version 2003) statistisch ausgewertet. Mit dem Shapiro-Wilk-Test 
wurden die Stichproben auf Normalverteilung geprüft. 
Da die zu vergleichenden Stichproben normalverteilt waren, konnten parametrische Tests 
genutzt werden. Die unabhängigen Stichproben wurden mit dem Levene-Test auf 
Varianzgleichheit, und dem t-Test auf signifikante Mittelwertsdifferenzen geprüft. 
Der Test auf Unterschiede zwischen den Mittelwerten mehrerer normalverteilter 
Stichproben und die Prüfung auf Wechselwirkung zwischen den Faktoren (Lötmittel, Zeit, 
Leistungsdichte), erfolgte mittels mehrfaktorieller Varianzanalyse (ANOVA) und anschlie-
ßenden multiplen Mittelwertsvergleichen nach Bonferroni. 
Bei allen Testverfahren wurde eine Irrtumswahrscheinlichkeit von p ≤ 0,05 schwach signi-
fikant, p ≤ 0,01 signifikant oder p ≤ 0,001 hoch signifikant berücksichtigt (HARMS 1992)
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4 Ergebnisse  
4.1 Absorptionsspektren verschiedener Chromophore u nd Proteine 
Für alle Farbstoffe und Proteine sowie Farbstoff- und Proteingemische wurde ein 
Absorptionsmaximum zwischen 300 nm und 1000 nm ermittelt. Daher wurde bei allen 
Abbildungen der Absorptionskurven auf eine Darstellung dieser, unter 250 nm und über 
1200 nm, verzichtet. Die Abb. 21 zeigt, dass das lokale Absorptionsmaximum der BSA-





























Abb. 21:  Absorptionsspektrum von BSA in Wasser gelöst (10 mm dicke Küvette) 
 
Die Absorptionsspektren der Substanzen der Gruppe II. und III. (Fluorescein, Brillant-
Kresylblau, Erythrosin, Chlorophylin, Chinolingelb, Azorubin und Brillantblau) sind in Tab. 
A1 im Anhang dargestellt. Die Untersuchungen zeigen, dass es zu einer Veränderung der 
Spektren in Abhängigkeit vom Lösungsmittel kommt. Bei allen Stoffen kam es zu einer 
Verschiebung der Absorptionsmaxima um wenige Nanometer (5–15 nm) in einen höheren 
Wellenlängenbereich. Bei Brillant-Kresylblau betrug die Veränderung 35 nm. Aufgrund der 
niedrigen Absorption der 0,01%igen Chinolingelblösung wurde zusätzlich das 
Absorptionsspektrum einer 0,1%igen Chinolingelblösung gemessen. 
Die Farbstoffe der Gruppe IV (Petrol blue und Basic red) besitzen ihre Absorptionsmaxima 
bei 646,93 nm (Petrol blue), welches einen zweiten Peak bei 430,47 nm aufweist, bzw. 
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560,67 nm (Basic red) (Abb. 22). Beide Stoffe ließen sich in Wasser, jedoch nicht in BSA 


































Abb. 22: Absorptionsspektren von Basic red und Petrol blue in Wasser gelöst 
 
Das Absorptionsverhalten von ICG-Pulsion® in verschiedenen Lösungsmitteln ergab bei 
Lösung in Wasser ein lokales Absorptionsmaximum bei 692,36 nm. Bei der Lösung der 
ICG-Pulsion® in BSA kommt es zu einer Verschiebung des lokalen Absorptionsmaximums 
auf 789,37 nm (Abb. 23). 



























0,1 % ICG-Pulsion in Wasser
0,1 % ICG-Pulsion in 25 % BSA
 
Abb. 23: Absorptionsspektren von ICG-Pulsion® in Wasser und in BSA gelöst 
 
Das Absorptionsverhalten von ICG-Pulsion®, in BSA gelöst, weist bei unterschiedlichen 
Konzentrationen das lokale Absorptionsmaximum (786–790 nm) bei nahezu der gleichen 
Wellenlänge auf. Mit ansteigender ICG-Konzentration kommt es zu einer verstärkten 




























0,1 % ICG-Pulsion in BSA
0,01 % ICG-Pulsion in BSA
0,001 % ICG-Pulsion in BSA
 
Abb. 24: Absorptionsspektren von verschiedenen ICG-Konzentrationen in BSA gelöst 
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Bei einer Steigerung der BSA-Konzentration bei gleich bleibender ICG-Konzentration, 




























5 % BSA + 0,01 % ICG-Pulsion
10 % BSA + 0,01 % ICG-Pulsion
15 % BSA + 0,01 % ICG-Pulsion
20 % BSA + 0,01 % ICG-Pulsion
25 % BSA + 0,01 % ICG-Pulsion
 
Abb. 25: Absorptionsspektren von ICG-Pulsion®  in verschiedenen BSA-Konzentrationen  
gelöst 
 
Die lokalen Absorptionsmaxima von ICG-Pulsion® und Cardiogreen in der Proteinlösung 
liegen bei etwa der gleichen Wellenlänge von 787 nm. Jedoch absorbiert der Farbstoff 
Cardiogreen bei gleicher Konzentration weniger als die ICG-Pulsion® (Abb. 26). 































Abb. 26: Vergleich der Absorptionsspektren von ICG-Pulsion® und Cardiogreen 
4.2 Herstellung des Lötmittels 
Bei den durchgeführten Untersuchungen konnte festgestellt werden, dass die 40%ige und 
45%ige BSA-Lösung in flüssiger Konsistenz vorlagen. Das BSA-Pulver und die ICG-
Pulsion® lösten sich in der BSA-Lösung ab 45 % nicht mehr. Erst durch Wärme-
behandlung konnte eine Konzentrationserhöhung erreicht werden. Das 50%ige BSA-
Gemisch lag in pastöser Form vor. Von stark-pastöser Konsistenz war das 60%ige BSA-
Gemisch. Bei mehr als 60 % BSA entsteht ein Gemisch mit festem Aggregatzustand. Die 
geringen ICG-Konzentrationen hatten keinen Einfluss auf die Konsistenz des Gemisches. 
4.3 Abhängigkeit der Zugfestigkeit und Zugkraft von  verschiedenen 
Einflussfaktoren 
4.3.1 Ergebnisse zum Einfluss der Chromophorenkonze ntration auf die Stabilität 
der Verbindung zwischen Lötmittel und Knorpelgewebe  (Studie 1, Tab. 6) 
Die Ergebnisse zur Abhängigkeit der Zugfestigkeit von der Verwendung des Lötmittels I, 
IIa und III sind in Abb. 27 zusammengefasst. Nach 30 s Laserbehandlung kam es nicht 
zum Anheften des ICG-BSA-Gemisches bei einer Leistungsdichte von 5,09 W/cm2. Nach 
60 s Expositionszeit konnte eine Lömittelverbindung zwischen den Gewebestücken 
hergestellt werden, die eine Zugfestigkeit von 4,95 N/cm2 und nach 120 s 13,3 N/cm2 
erreicht. Die Stabilität der Knorpelgewebe-Lötmittelbindung verdoppelt sich nahezu bei 
Verdopplung der Laserzeit bei gleichbleibender Energie. Wie in Abb. 27 dargestellt, kam 
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es zu ähnlichen Tendenzen bei der Verwendung von Lötmittel IIa. Hier entstanden im 
Durchschnitt Zugfestigkeiten von 3,68 N/cm2, bei einer Laserdauer von 30 s 
(Leistungsdichte: 5,09 W/cm2) und 6,93 N/cm2 bei 60 s, sowie auf 14,36 N/cm2 bei 120 s. 
Unter Verwendung von Lötmittel III konnte nach 30 s Expositionszeit keine Anheftung des 
ICG-BSA-Gemisches erreicht werden. Nach 120 s (9,34 N/cm2) und 60 s (6,15 N/cm2) 
gelang nur eine geringere Festigkeit im Vergleich zu Lötmittel IIa. Grundsätzlich gab es 
nach 60 s Laseranwendung zwischen allen drei Lötmitteln keinen signifikanten Unter-
schied (p = 0,160, ANOVA). Bei 120 s hingegen gab es einen signifikanten Unterschied 
zwischen Lötmittel I, IIa und III (p ≤ 0,05, multipler Test nach Bonferroni). Da die Zug-
festigkeit mit Lötmittel III tendenziell niedriger war als mit Lötmittel I und IIa wurde auf eine 
weitere Verwendung des Lötmittels III verzichtet. 
 
 
Abb. 27: Vergleich der Zugfestigkeit (N/cm2) von Lötmittel I, IIa und III die Leistungsdichte betrug 
5,09 W/cm2 (Mittelwert, Standardabweichung und signifikante Unterschiede, * p ≤ 0,05; multipler 
Test nach Bonferroni: verschiedene Buchstaben stehen für signifikant unterschiedliche 
Gruppenzugehörigkeit) 
4.3.2 Ergebnisse zum Einfluss der Tierart auf die S tabilität der Verbindung 
zwischen Lötmittel und Knorpelgewebe (Studie 2, Tab. 6) 
Die Zugfestigkeit der Knorpelgewebe-Lötmittel-Knorpelgewebe-Verbindung von Rinder 
und Schweineknorpel unterscheidet sich nicht (p = 0,830, t-Test für unabhängige 
Stichproben) (Abb. 28). Die Zugfestigkeiten der Lötmittel-Knorpelgewebeverbindung beim 
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Rind betrugen 13,58 N/cm2 und 13,30 N/cm2 beim Schwein, bei einer Leistungsdichte von 


























Abb. 28: Vergleich der Zugfestigkeit des Lötmittel I bei Anwendung an Rinder- und Schwei-
neknorpelgewebe (Leistungsdichte von 5,09 W/cm2 und 120 s Expositionszeit) (Mittelwerte, Stan-
dardabweichung) 
4.3.3 Einfluss der Entnahmestellen auf die Stabilit ät der Verbindung zwischen 
Lötmittel und Knorpelgewebe (Studie 3, Tab. 6) 
In dieser Untersuchung konnte kein signifikanter Unterschied zwischen den beiden 
gewählten Entnahmestellen in Bezug auf die Zugfestigkeit festgestellt werden (Abb. 29). 
Die Zugfestigkeiten lagen mit 13,86 N/cm² (Proben: Trochlea ossis femoris) und 13,30 


























Abb. 29: Vergleich der Zugfestigkeit des Lötmittel I bei der Verwendung von Knorpelgewebe- 
proben aus den Kondylen des Femurs und der Trochlea ossis femoris des Schweins 
(Leistungsdichte von 5,09 W/cm2 und 120 s Expositionszeit) (Mittelwerte, Standardabweichung) 
4.3.4 Einfluss bei Veränderung der Leistungsdichte auf die Stabilität der 
Verbindung zwischen Lötmittel und Knorpelgewebe (Studie 4a und 4b, Tab. 6) 
Im dritten Abschnitt dieser Untersuchung sollte geprüft werden, wie sich die Zugfestigkeit 
der Knorpelgewebe-Lötmittel-Knorpelgewebeverbindung unter Anwendung verschiedener 
Leistungsdichten sowie unterschiedlicher Expositionszeiten verhält. Die Ergebnisse der 
Untersuchung unter Verwendung der Lötmittel IIa und I sind den Abb. 30 und 31 sowie 
den Abb. 32 und 33 zu entnehmen.  
Abb. 30 und Abb. 31 zeigen, dass die Zugfestigkeit des Lötmittel IIa (Studie 4a, Tab. 6), 
bei einer Leistungsdichte von 3,82 W/cm2, mit 3,25 N/cm2 nach 60 s Expositionszeit auf 
5,80 N/cm2 nach 120 s und auf 12,03 N/cm² nach 240 s ansteigt. Es konnte zwischen den 
gewählten Expositionszeiten ein signifikanter Unterschied festgestellt werden (p ≤ 0,001, 
multipler Test nach Bonferroni). Nach 30 s Laseranwendung kam es zu keiner Anheftung 
des Lötmittels. Bei einer Leistungsdichte von 5,09 W/cm2  kam es nach 120 s zur 
Anheftung des Lötmittels an den Knorpel, welches erst bei einer Zugfestigkeit von 13,44 
N/cm2 abriss. Das war die stärkste Zugfestigkeit, die ermittelt werden konnte. Nach 30 s 
wurden 3,96 N/cm2 und nach 60 s 7,53 N/cm2 gemessen. Nach einer Expositionszeit von 
240 s kam es hier zur Karbonisation des Lötmittels. Zwischen den Expositionszeiten (30 s, 
60 s und 120 s) konnte ein signifikanter Unterschied ausgemacht werden (p ≤ 0,001, 
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multipler Test nach Bonferroni). Im Weiteren wurde eine Leistungsdichte von 6,36 W/cm2 
gewählt. Dabei konnte nach 60 s Lasereinwirkung mit 9,76 N/cm2 eine signifikant höhere 
Zugfestigkeit als nach 30 s (5,23 N/cm2) gemessen werden, wobei nach 60 s 
Anwendungszeit bereits geringgradige und nach 120 s vollständige Karbonisationen am 
Lötmittel auftraten (p ≤ 0,001, ANOVA). Bei 7,64 W/cm2 wurden Zugfestigkeiten von 6,15 
N/cm2 nach 30 s gemessen. Bei dieser Leistung kam es ab 60 s zur Karbonisation.  
Beim Vergleich der Zugfestigkeiten in Abhängigkeit von den Leistungsdichten konnte bei 
30 s Laseranwendung zwischen 5,09 W/cm² und 6,36 W/cm² sowie zwischen 6,36 W/cm² 
und 7,64 W/cm² kein signifikanter Unterschied festgestellt werden. Die Zugfestigkeit nach 
30 s bei einer Leistungsdichte von 7,64 W/cm² war jedoch signifikant größer als bei einer 
Leistungsdichte von 5,09 W/cm² (p ≤ 0,05, multipler Test nach Bonferroni). Bei einer 
Expositionszeit von 60 s konnte ein signifikanter Anstieg der Zugfestigkeit mit steigender 
Leistung, von 3,82 W/cm² über 5,09 W/cm² bis 6,36 W/cm², beobachtet werden (p ≤ 0,001, 
multipler Test nach Bonferroni). Signifikant höhere Zugfestigkeiten wurden bei einer 
Leistung von 5,09 W/cm² nach 120 s Laserdauer im Vergleich zu 3,82 W/cm² bei gleicher 
Expositionszeit gemessen (p ≤ 0,001, ANOVA).  
 
 
Abb. 30: Vergleich der Zugfestigkeit (N/cm2) des Lötmittels IIa bei verschiedenen Expositionszeiten 
(Mittelwerte, Standardabweichung und signifikante Unterschiede, *** p ≤ 0,001; ANOVA und 




Abb. 31: Vergleich der Zugfestigkeit (N/cm2) des Lötmittels IIa bei verschiedenen Leistungsdichten 
(Mittelwerte, Standardabweichung und signifikante Unterschiede, * p ≤ 0,05, *** p ≤ 0,001; ANOVA 
und multipler Test nach Bonferroni: verschiedene Buchstaben stehen für signifikant 
unterschiedliche Gruppenzugehörigkeit) 
 
Die Ergebnisse zur Zugfestigkeit bei Verwendung des Lötmittels I (Studie 4b, Tab. 6) sind 
in Abb. 32 und in Abb. 33 zusammengefasst. Bei einer Leistungsdichte von 5,09 W/cm2 
und 60 s Expositionszeit betrug die Zugfestigkeit  4,95 N/cm2 und war signifikant niedriger 
als nach 120 s mit 13,3 N/cm2 (p ≤ 0,001, ANOVA) (Abb. 32). Auch bei 6,36 W/cm² 
wurden bei einer Expositionszeit von 60 s mit 7,78 N/cm2 signifikant niedrigere 
Zugfestigkeiten im Vergleich zu 120 s gemessen (p ≤ 0,001, ANOVA). Bei 7,64 W/cm2 
kam es nach 120 s Lasereinwirkzeit zur Karbonisation des Lötmittels. Nach 60 s 
Expositionszeit wurde eine Zugfestigkeit von 8,84 N/cm2 gemessen (Abb. 32). Die stärkste 
Zugfestigkeit mit 15,35 N/cm2 wurde bei einer Leistungsdichte von 6,36 W/cm2 nach 120 s 
Laseranwendung gemessen, jedoch gab es keinen signifikanten Unterschied zur 
Zugfestigkeit bei 5,09 W/cm² Leistungsdichte und 120 s Expositionszeit (p = 0,109, 
ANOVA) (Abb. 33). Wie aus Abb. 33 ersichtlich, konnte mit steigender Leistungsdichte bei 
60 Sekunden Laserdauer ein Anstieg der Zugfestigkeit festgestellt werden (p ≤ 0,001, 
multipler Test nach Bonferroni). Bei einer Leistung von 6,36 W/cm² und 7,64 W/cm² 
bestand nach 60 s Laserdauer kein signifikanter Unterschied in der Festigkeit der Ver-
bindung (p = 0.659).  
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Abb. 32: Vergleich der Zugfestigkeit (N/cm2) des Lötmittels I bei verschiedenen Expositionszeiten 
(Mittelwerte, Standardabweichung, signifikante Unterschiede, *** p ≤ 0,001: ANOVA) 
 
 
Abb. 33: Vergleich der Zugfestigkeit (N/cm2) des Lötmittels I bei verschiedenen Leistungsdichten 
(Mittelwerte, Standardabweichung, signifikante Unterschiede, *** p ≤ 0,001; ANOVA und multipler 




4.3.5 Ergebnisse zum Einfluss der Anzahl der Lötmit telpunkte auf die Stabilität 
der Verbindung zwischen Lötmittel und Knorpelgewebe  (Studie 5, Tab. 6) 
Wie in Abb. 34 dargestellt kam es annähernd zu einer Verdopplung der Zugkraft von 950 
mN bei der Verwendung von einem Lötmittelpunkt auf 1760 mN bei der Verwendung von 2 




Abb. 34: links: Vergleich der Zugkraft (mN), von Lötmittel IIa bei einer Leistungsdichte von  
5,09 W/cm2, bei Verwendung eines bzw. zwei Lötmittelpunkten (Mittelwerte, Standardabweichung 
und signifikante Unterschiede, *** p ≤ 0,001; t-Test für unabhängige Stichproben). 
rechts: Vergleich der Zugfestigkeit des Lötmittels I mit einer Dicke von 0,05 und 0,1 mm bei 
5,09 W/cm2 und 120 s (Mittelwerte, Standardabweichung).  
4.3.6 Ergebnisse zum Einfluss der Lötmittellagerung  auf die Stabilität der 
Verbindung zwischen Lötmittel und Knorpelgewebe  (Studie 6, Tab. 6) 
Im Weiteren sollte herausgefunden werden, inwieweit das Lötmittel IIb, welches bei –20 °C 
sieben Tage gelagert wurde, die gleiche Festigkeit besitzt, wie das Lötmittel IIa, welches 
bei 5 °C zwei Tage gelagert wurde. Wie aus Abb. 35 ersichtlich, lag die Zugfestigkeit 
beider Lötmittel etwa im gleichen Bereich und betrug bei Lötmittel IIa ca. 13,68 N/cm2 und 
bei Lötmittel IIb 14,15 N/cm2. Es konnte kein signifikanter Unterschied festgestellt werden 
(p = 0,883, t-Test für unabhängige Stichproben). 
  

























Abb. 35: Vergleich der Zugfestigkeit (N/cm2) von Lötmittel IIa und Lötmittel IIb bei einer 
Expositionszeit von 120 s und einer Leistungsdichte von 5,09 W/cm2 (Mittelwerte, Standardab-
weichung)  
4.3.7 Ergebnisse zum Einfluss der Lötmitteldicke au f die Stabilität der Verbindung 
zwischen Lötmittel und Knorpelgewebe  (Studie 7, Tab. 6) 
Bei dieser Untersuchung konnte festgestellt werden, dass im Gegensatz zu den bisherigen 
Ergebnissen das Lötmittel etwa bei der Hälfte der Verbindungen zerriss. Die Verbindung 
zwischen Knorpelgewebe und Lötmittel blieb in diesen Fällen intakt. Bei den übrigen 
Verbindungen kam es zu einem Ablösen des Lötmittels vom Knorpelgewebe. Die 
Zugfestigkeiten (Abb. 34), 12,38 N/cm2 bei 0,05 mm und 13,30 N/cm2 bei 0,1 mm, liegen 
bei beiden Dicken etwa im gleichen Bereich, ein signifikanter Unterschied bestand nicht (p 
= 0,545, t-Test für unabhängige Stichproben).  
4.3.7 Einfluss der Lötmittelpositionierung auf die Stabilität der Verbindung 
zwischen Lötmittel und Knorpelgewebe 
Die Ergebnisse zeigen, dass es möglich ist, eine Verbindung zwischen zwei Knor-
pelfragmenten zu realisieren, indem das Lötmittel durch das Knorpelgewebe hindurch 
koaguliert wird. Dabei sind verschiedene Trends zu beobachten. Die Abb. 36 zeigt, dass 
sich die Zugfestigkeiten bei längerer Expositionszeit, von 60 s auf 120 s bei Leis-




Abb. 36: Zugfestigkeit der Verbindungen nach Koagulation des Lötmittels I, wenn das Lötmittel 
unterhalb des Knorpeltransplantates platziert ist, in Abhängigkeit von der Expositionszeit 
(Mittelwert und Standardabweichung aus zehn Messungen, signifikante Unterschiede, *** p ≤ 
0,001; ANOVA) 
 
Des Weiteren steigt, wie in Abb. 37 dargestellt, die Festigkeit der Verbindung bei 120 s 
Expositionszeit mit Erhöhung der Leistungsdichte von 5 W/cm² auf 7 W/cm² und von 
7 W/cm² auf 9 W/cm² signifikant an (*** p ≤ 0,001,** p ≤ 0,01,: multipler Test nach 
Bonferroni). Bei einer Laserdauer von 60 s konnte kein signifikanter Unterschied in den 
Zugfestigkeiten mit steigender Leistungsdichte festgestellt werden (p = 0,182, ANOVA). 
Die signifikant höchste Stabilität mit 10 N/cm² im Mittel ergab sich bei einer Leistungs-
dichte von 9 W/cm² und einer Expositionszeit von 120 Sekunden (p ≤ 0,001, ANOVA). Bei 
einer Expositionszeit von 60 s und einer Leistungsdichte von 9 W/cm² konnte eine 
Festigkeit von 3,81 N/cm² gemessen werden (p ≤ 0,001, ANOVA). Bei einer Leistungs-
dichte von 7 W/cm² und 60 s Laserbehandlung entsteht eine Verbindung mit einer Stärke 
von 2,65 N/cm² und bei 120 s Laserbehandlung von 6,97 N/cm² (p ≤ 0,001, ANOVA) (Abb. 
36). Bei einer noch geringeren Leistungsdichte von 5 W/cm² kommt es zu keiner 
adäquaten Verbindung zwischen Donor, Lötmittel und Rezipient. Nach 120 s 
Expositionszeit ergeben sich im Mittel Zugfestigkeiten von 2,86 N/cm². Es konnte zudem 
festgestellt werden, dass es bei längerer Bestrahlungsdauer zum Austrocknen des 
Transplantates kommt. Eine Zunahme des Austrocknungsgrades konnte mit steigender 
Leistungsdichte und Expositionszeit ermittelt werden. In Vorversuchen zeigte sich, dass 
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Transplantate mit Schichtdicken unter 1 mm stärker austrocknen als Transplantate mit 
Schichtdicken über 1 mm.  
 
 
Abb. 37: Zugfestigkeit der Verbindungen nach Koagulation des Lötmittels I, wenn das Lötmittel 
unterhalb des Knorpeltransplantates platziert ist, in Abhängigkeit von der Leistungsdichte 
(Mittelwert und Standardabweichung aus zehn Messungen, signifikante Unterschiede, ** p ≤ 0,01, 
*** p ≤ 0,001; multipler Test nach Bonferroni: verschiedene Buchstaben stehen für signifikant 
unterschiedliche Gruppenzugehörigkeit) 
 
In Abb. 38 ist der Vergleich der Zugfestigkeiten in Abhängigkeit von der Lötmittelposition 
dargestellt. Hieraus wird deutlich, dass die Lötmittelposition keinen signifikanten Einfluss 
auf die Zugfestigkeit bei 60 s Expositionszeit besitzt (p = 0,143, t-Test für unabhängige 
Stichproben). Bei 120 s Laseranwendung betrug der Festigkeitsunterschied 3,25 N/cm² 
und war damit signifikant höher, wenn das Lötmittel auf anstatt unterhalb der 
Knorpelgewebestücken platziert wurde (p ≤ 0,05, t-Test für unabhängige Stichproben).  
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Abb. 38: Vergleich der Zugfestigkeit in Abhängigkeit von der Lötmittelpositionierung. 
Leistungsdichte betrug bei auf Knorpelgewebe aufliegendem Lötmittel 5,09 W/cm2 und bei 
unterhalb des Knorpelgewebes liegendem Lötmittel 9 W/cm2. (Mittelwerte, Standardabweichung, 
und signifikante Unterschiede, *p ≤ 0,05; t-Test für unabhängige Stichproben)  
4.4 Eigenschaften des Lötmittels  
4.4.1 Das Temperaturverhalten des Lötmittels auf Te flon 
In der Abb. 39 sind die Temperaturverläufe für das Lötmittel mit 0,25 % ICG-Pulsion® 
während der Koagulation bei verschiedenen Leistungsdichten dargestellt. Weiterhin kann 
man aus Abb. 40 das Temperaturverhalten der drei Lötmittel bei einer Leistungsdichte von 
5,09 W/m² entnehmen (Mittelwerte aus 5 Messungen). 
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Abb. 39: Temperaturverläufe bei der Koagulation eines mit 0,25 % ICG-Pulsion® angereicherten 
Lötmittels bei verschiedenen Leistungsdichten (Mittelwerte aus 5 Messungen) 
 
Wie aus Abb. 39 und 40 ersichtlich, kann der Kurvenverlauf der Temperatur mit 
fortschreitender Expositionszeit über eine streng monoton wachsende Sättigungsfunktion 
beschrieben werden. Nach Beendigung des Laservorgangs kann der Abfall der Tem-
peratur über eine streng monoton fallende Abklingfunktion beschrieben werden. Durch 
eine Erhöhung der Leistungsdichte steigt die Temperatur schneller an. Wie aus Abb. 39 zu 
entnehmen ist, kam es im Lötmittel IIa bei einer Leistungsdichte von 2,55 W/cm2 nach 60 s 
zu einer Temperatur von 51,5 °C (60 °C konnten nich t erreicht werden). Bei einer 
Leistungsdichte von 3,82 W/cm2 wurden 60 °C nach 47 s, bei 5,09 W/cm 2 nach 25 s und 
bei 10,19 W/cm2 nach 18 s gemessen. Unter Verwendung der 1%igen ICG-Pulsion® und 
einer Leistungsdichte von 2,55 W/cm2 wird nach 60 Sekunden eine Temperatur von 60 °C 
erreicht. Diese Temperatur tritt bei 3,82 W/cm2 nach 17 Sekunden, bei 5,09 W/cm2 nach 
9 Sekunden und bei 10,19 W/cm2 nach 5 Sekunden ein.  
Wie in Abb. 40 erkennbar ist, beträgt die Temperaturdifferenz bei der Leistungsdichte von 
5,09 W/cm² nach 60 Sekunden 27 °C von Lötmittel IIa  zu Lötmittel III und 30 °C von 
Lötmittel I zu Löttmittel III. Die Temperaturdifferenz zwischen Lötmittel I und IIa ist mit 3 °C 
verschwindend gering. 60 Sekunden nach dem Abschalten des Lasers hat sich das 
Lötmittel I auf die Ausgangstemperatur von 24 °C ab gekühlt. Die Temperatur des 
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Lötmittels IIa und III lag mit 33 °C und 34 °C, 70 s nach Beendigung des Laservorganges, 
nur leicht über der Ausgangstemperatur.  
 
 
Abb. 40: Vergleich der Temperaturverläufe verschiedener Lötmittel I (0,025 % ICG+60 % BSA),IIa 
(0,25 % ICG+60 % BSA) und III (1,0 %ICG+60 % BSA) bei 5,09 W/cm2 (Mittelwert aus 
5 Messungen) 
4.4.2 Messung der Temperatur im Lötmittel auf Knorp elgewebe 
In Abb. 41 ist erkennbar, dass der Temperaturanstieg auf das Lötmittel und dessen 
Randbereiche begrenzt ist. Mit fortschreitender Expositionszeit steigt die Temperatur auch 
im umgebenden Knorpelgewebe an. Nach etwa 20 s erreicht die Temperatur 100 °C im 
Lötmittel und 80–90 °C im direkt an das Lötmittel a ngrenzenden Knorpelgewebe. Nach 
Erreichen der Temperaturen, bleiben diese mit fortschreitender Zeit relativ konstant.    
Laser an 
Laser aus 
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Abb. 41: Temperaturprofile über dem Knorpelfragment (grün hinterlegt: Areal in dem sich das  
Lötmittel befindet, hellgrün hinterlegt: Knorpelgewebe, das direkt an das Lötmittel grenzt, ca.  
3 mm) (Mittelwerte aus 5 Messungen) 
4.4.3 Ergebnisse der Temperaturmessungen im Knorpel gewebe und im 
subchondralen Knochen während der Koagulation des L ötmittels mit einem 
Laser 
Die Temperaturverläufe in 0,5, 1,0, 3,0 und 5,0 mm Tiefe bei einer Laserbestrahlung mit 
5,09 W/cm² Leistungsdichte und 120 s Expositionszeit sind in Abb. 42 dargestellt 
(Mittelwert). Es konnte festgestellt werden, dass es mit fortschreitender Expositionszeit zu 
einem Ansteigen der Temperatur im Knochen und Knorpelgewebe kommt. In den ersten 
30 Sekunden kommt es in 0,5 mm Tiefe zu einem erst sehr steilen und im weiteren Verlauf 
zu einem flachen Anstieg der Temperatur bis zum Ende des Lötvorganges. Im Mittel 
beträgt die Temperatur nach 120 s 66 °C. Ein starke r Temperaturanstieg wurde in 1,0 mm 
Tiefe ermittelt. Auch hier reduziert sich dieser mit fortschreitender Expositionszeit. Nach 
120 s Expositionszeit beträgt die Temperatur im Mittel 49 °C. In 3,0 und 5,0 mm Tiefe ist 
der Temperaturanstieg hingegen fast linear. Nach 120 s Expositionszeit beträgt die 
Temperatur im Mittel 38 °C in einer Tiefe von 3,0 m m und 30 °C in einer Tiefe von 5,0 mm.  
Nach Beendigung des Laservorganges kommt es in 0,5 und 1,0 mm Tiefe anfänglich zu 
einem starken und 20 s nach Beendigung der Laserbestrahlung zu einem schwächeren 
Abfallen der Temperatur. In 3,0 und 5,0 mm Tiefe ist der Temperaturabfall in etwa linear. 
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60 Sekunden nach Beendigung der Laserbestrahlung konnte in allen Tiefen eine Tem-























Abb. 42: Temperaturverläufe in 0,5, 1,0, 3,0 und 5,0 mm Tiefe während der Laserbestrahlung mit 
einer Leistungsdichte von 5,09 W/cm² und nach Laserbestrahlung (Mittelwert aus 5 Messungen) 
4.5 Ergebnisse der makroskopischen und histologisch en Untersuchungen 
Bei der makroskopischen Untersuchung der Knorpelgewebestücken konnten keine Verän-
derungen festgestellt werden. Die Ergebnisse der histologischen Untersuchung sind unter 
Tab. 8 und im Anhang unter Punkt 9.2 dargestellt.  
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gelasert ohne Lötmittel,  
120 s, 5,09 W/cm² 
 
Knorpelgewebe mit nahezu vollständig vitalen Zellen, 
herdförmig irreguläre Knorpeloberfläche und 
oberflächliche Degeneration einzelner Knorpelzellen. 
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4 Gelenkknorpelgewebe 
gelasert mit Lötmittel,  
120 s, 5,09 W/cm² (1) 
 
Knorpelgewebe mit nahezu vollständig vitalen Zellen, 
herdförmig irreguläre Knorpeloberfläche und 
oberflächliche Degeneration einzelner Knorpelzellen. 
5 Gelenkknorpelgewebe 
gelasert mit Lötmittel,  
120 s, 5,09 W/cm² (2) 
 
Knorpelgewebe mit überwiegend vitalen Zellen, 
herdförmig irreguläre Knorpeloberfläche und 
oberflächliche Degeneration einzelner Knorpelzellen. 
6 Gelenkknorpelgewebe 
gelasert mit Lötmittel,  
120 s, 5,09 W/cm² (3) 
 
Knorpelgewebe mit überwiegend vitalen Zellen, 
herdförmig irreguläre Knorpeloberfläche und 
oberflächliche Degeneration mehrerer Knorpelzellen. 
7 Gelenkknorpelgewebe 
gelasert mit Lötmittel, 120 s, 
5,09 W/cm² (4) 
Knorpelgewebe mit überwiegend vitalen Zellen, 
herdförmig irreguläre Knorpeloberfläche und 
oberflächliche Degeneration mehrerer Knorpelzellen. 
 
8 Gelenkknorpelgewebe 
gelasert mit Lötmittel,  
240 s, 5,09 W/cm² 
 
Knorpelgewebe ca. 50 % vitalen und avitalen Zellen, 
herdförmig irreguläre Knorpeloberfläche und 
oberflächliche Degeneration mehrerer Knorpelzellen. 
9 Gelenkknorpelgewebe 
gelasert  mit Lötmittel,  
120 s, 10,19 W/cm² 
Knorpelgewebe mit überwiegend avitalen Zellen, 
herdförmig irreguläre Knorpeloberfläche und 





40 °C – 2 Minuten 
Knorpelgewebe mit überwiegend vitalen Zellen, 
herdförmig irreguläre Knorpeloberfläche und 




60 °C – 2 Minuten 
Knorpelgewebe mit überwiegend vitalen Zellen, 
herdförmig irreguläre Knorpeloberfläche und 





80 °C – 2 Minuten 
Knorpelgewebe hochgradig avitale Zellen, herdförmig 
irreguläre Knorpeloberfläche und oberflächliche 
Degeneration zahlreicher oberflächlicher 




100 °C – 2 Minuten  
 
Knorpelgewebe mit vollständig avitalen Zellen, 
herdförmig irreguläre Knorpeloberfläche und 
oberflächliche Degeneration zahlreicher 
Knorpelzellen. 
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5 Diskussion 
In der Therapie von Knorpeldefekten stellt die Fixierung von Transplantaten und Implan-
taten im Gewebedefekt ein Hauptproblem dar (MINAS und PETERSON 1999, NEHRER 
und MINAS 2000, NIEMEYER et al. 2008, OTT et al. 2002, PETERSON et al. 2000). 
Daher war es das Ziel dieser Arbeit, eine Methode zur Fixierung von Gelenkknor-
pelimplantaten bzw. -transplantaten im Gewebedefekt mittels laserinduzierter Koagulation 
eines Chromophoren-Protein-Gemisches zu erarbeiten. Hierfür war es einerseits 
notwendig, ein Lötmittel zu finden, welches sich zur Fixierung von Gelenkknorpelgewebe 
eignet. Andererseits galt es die entsprechenden Laserparameter zur Koagulation des 
Lötmittels zu prüfen, welche eine optimale Fixierung, ermittelt über die Zugfestigkeit, bei 
möglichst geringer Schädigung des Knorpelgewebes zulassen. Zwecks Feststellung und 
Beurteilung auftretender Knorpelgewebeschädigungen wurde das Gewebe 
makroskopischen und histologischen Untersuchungen unterzogen. Zur Ermittlung von 
thermischen Schädigungen des Gewebes erfolgten zusätzlich Temperaturmessungen.  
5.1  Kritische Beurteilung der Zugkraftmessungen 
In den vorliegenden Untersuchungen wurden Zugkräfte in senkrechter und waagerechter 
Ebene  gemessenen. Diese entsprechen nicht den natürlichen Kräften, die in vivo auf das 
Gelenkknorpelgewebe wirken. Gewöhnlich treten an der Glenkknorpelgewebeoberfläche 
nur Druck- und Scherkräfte auf (TOMATSU et al. 1992). Wobei in gesundem Knorpel-
gewebe die Scherkräfte mit einem Reibungskoeffizienten von 0,02 zu vernachlässigen 
sind (BELL et al. 2006, TOMATSU et al. 1992). In den vorliegenden Studien sollte bewie-
sen werden, dass es möglich ist, zwei Knorpelfragmente mittels laserinduzierter Koagu-
lation miteinander zu verbinden. Die Zugkraftmessungen in senkrechter und waagerechter 
Ebene besitzen dabei den Vorteil einer sehr guten Standardisierbarkeit. Zudem erlauben 
die in der vorliegenden Arbeit festgestellten Ergebnisse eine gute Vergleichbarkeit mit den 
Ergebnissen anderer Autoren (HABERTHÜR 2002, MCNALLY et al. 1999, MCNALLY v 
2000, OTT et al. 2002, SOLLER et al. 2003 und ZÜGER et al. 2001) die ähnliche Ver-
suchsaufbauten wählten. 
5.2 Auswahl eines geeigneten Lötmittels 
5.2.1 Absorptionsspektren und Laser-Chromophoren-Ko mbination 
Im ersten Teil der Arbeit wurden die Absorptionseigenschaften verschiedener Farbstoffe 
und des BSA´s untersucht, um herauszufinden, welche Farbstoffe in Verbindung mit BSA 
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zur Herstellung eines Lötmittels geeignet sind. Des Weiteren sollte ein Lötmittel hergestellt 
werden, dessen Aggregatzustand eine gute Handhabung ermöglicht.  
Die Adaptation der Wellenlänge eines Lasers an das Absorptionsspektrum eines Lötmit-
tels spielt eine entscheidende Rolle. Nur so kann die einwirkende Laserenergie absorbiert 
und in Wärmeenergie umgewandelt werden, die die Koagulation des im Lötmittel ent-
haltenen Proteins erlaubt. Gleichzeitig ist durch die Wahl der aufeinander abgestimmten 
Laser-Farbstoffkombination eine Schädigung des umliegenden Gewebes weitgehend zu 
vermeiden (MCNALLY et al. 1999). Um die Absorptionsmaxima der Proteine und Farbstof-
fe zu prüfen, wurden Transmissionsmessungen im visuellen (VIS) und im nahen Infrarot-
Spektralbereich (NIR) durchgeführt. Gleichzeitig erfolgte die Untersuchung der Absorp-
tionscharakteristika der Chromophoren-Protein-Gemische.  
Das Lösungsmittel hat bei allen Farbstoffen einen mehr oder weniger starken Einfluss auf 
die Veränderung des Absorptionsverhaltens. Zu ähnlichen Ergebnissen kamen auch 
BYRD et al. (2003) bei der Untersuchung von Lebensmittelfarben (Brilliant-Blau, Allura-
Rot, Tatrazin-Gelb). Ebenso konnten eigene Untersuchungen die Verschiebung der 
Wellenlänge des Absorptionsmaximums von ICG in BSA gelöst, welche LANDSMAN et al. 
(1976) beschreibt, bestätigen. ZHOU et al. (1994) und LANDSMAN et al. (1976) 
begründen dies mit den Aggregationen die zwischen den Farbstoffen und dem 
Lösungsmittel entstehen. Die damit verbundene Veränderung der physikalisch-
chemischen Eigenschaften des Farbstoff-Protein-Gemisches führen zu einer Veränderung 
des Absorptionsverhaltens. Nach ZÜGER et al. (2001), MCNALLY et al. (1999) und OZ 
et al. (1990a) besitzt Indocyaningrün sein Absorptionsmaximum bei 803 nm bis 805 nm. 
Die beiden Autoren gaben jedoch keine Hinweise zur Konzentration des ICG`s und des 
Lösungsmittels an. LANDSMAN et al. (1976) hingegen gibt für ICG (0,05%ig) in BSA-
Lösung ein Absorptionsmaximum von 800 bis 805 nm an und für in Wasser gelöstes ICG 
liegt das Absorptionmaximum bei 696 nm. Diese Absorptionsmaxima konnten in den 
durchgeführten Untersuchungen nahezu bestätigt werden. Die nur geringen 
Abweichungen können mit der bei ICG vorkommenden Photodegradation in 
Zusammenhang stehen. Dabei kommt es durch Lichteinfluss zum Zerfall von ICG, was 
eine Verschiebung des Absorptionsmaximums zur Folge hat. URBANSKA et al. (2002) 
konnten z. B. zeigen, dass sich der Absorptionspeak von ICG nach 2 Tagen unter Licht-
einfluss in den Bereich um 900 nm verschiebt. Aufgrund dessen wurde bei den vorlie-
genden Untersuchungen der Lichteinfall auf das ICG während der Probenzubereitung, 
Transmissionsmessung und weiteren Verwendung, durch z. B. Verwendung von Braun-
glas, so gering wie möglich gehalten. 
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Ziel der vorliegenden Untersuchung war es letztendlich, eine geeignete Farbstoff-Laser-
Kombination auszuwählen, die es ermöglicht das Lötmittel zu koagulieren da das aus-
schließliche Verwenden von BSA zu keiner Absorption von Laserenergie, bei den aus-
gewählten Lasertypen, führt und somit die Koagulation des Proteins ausbleiben würde.  
Die Auswahl der Farbstoff-Laser-Kombination erfolgte zunächst nach der Einsetzbarkeit 
des jeweiligen Lasers für den hier gewünschten Zweck. Da einige Laser wie z. B. der 
Alexandrit-, Rubin-, Farbstoff-Laser zur Koagulation ungeeignet sind, schließt sich ihre 
Verwendung quasi aus (BÄUMLER 2006, FUCHS 2003b, MARTENS 2004). Im Weiteren 
wurden – wie in Abb. 43 dargestellt – die einzelnen Laserwellenlängen mit den 























































Abb. 43: Absorptionsspektren verschiedener Farbstoffe (in BSA und Aqua dest. gelöst) und 
Arbeitsbereiche verschiedener Laser 
 
Aus der Darstellung (Abb. 43) resultiert als eine mögliche Kombination die Verwendung 
eines Argonlasers mit Fluorescein, mit einem Absorptionskoeffizienten (µa) von ca. 12 cm
–1 
bei einer Wellenlänge von 488 nm. CHUCK et al. (1989) verwendete diese Kombination 
zum Löten bzw. Schweißen von Kaninchenaorten. Seine Arbeitsgruppe stellte fest, dass 
mit der Verwendung eines Chromophores die benötigte Energie zum Löten bzw. 
Schweißen gesenkt werden kann. Wegen der aufwendigen Kühlung des Argonlasers 
selbst (BÄUMLER 2006) erscheint dieser jedoch als weniger geeignet. Cardiogreen und 
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ICG-Pulsion® absorbieren beide im Arbeitsbereich des Diodenlasers (810 nm), der sich 
zur Koagulation eignet (BÄUMLER 2006). Die ICG-Pulsion® hat den etwas höheren 
Absorptionskoeffizienten (µa = 24,5 cm
–1) bei 810 nm. Obwohl bei Versuchen mit ICG ein 
zytotoxisches Potential und damit verbunden eine Abnahme der Zellvitalität nachgewiesen 
werden konnte (FICKWEILER et al. 1997, HAAG 2005, HO et al. 2003, LEE et al. 2003), 
wird die Toxizität dieses Farbstoffs als gering eingestuft (AUGUSTIN 2007). Zudem ist 
ICG in der medizinischen Diagnostik als Arzneimittel zugelassen (ROTE LISTE 2011) und 
besitzt in den geringen Mengen die in der vorliegenden Arbeit verwendet wurden keine 
Zytotoxizität auf seine Umgebung (HAAG 2005). Eine ähnlich gute Kombination wäre 
Erythrosin in Verbindung mit einem KTP-Laser. BYRD et al. (2003) stellten bei ihren 
Untersuchungen von Lebensmittelfarben fest, dass sich diese unter Lichteinfluss und 
Wärme nicht verändern. Jedoch sollte hier Berücksichtigung finden, dass Erythrosin keine 
Zulassung als Medikament besitzt, weshalb mögliche immunologische und toxische 
Reaktionen nicht ausgeschlossen werden können. Ebenfalls denkbar wäre die 
Kombination aus KTP-Laser (532 nm) und Fluorescein, wie sie POPPAS et al. (1992) bei 
Hypospadie und Uretherostomie beim Hund verwendeten. Der Absorptionskoeffizient des 
Knorpelgewebes ist jedoch im Arbeitsbereich des KTP-Lasers höher als im Arbeitsbereich 
des Diodenlasers (810 nm). Dies führt zwangsläufig zu einem stärkeren Energieeintrag in 
das Knorpelgewebe, wodurch Zellschädigungen hervorgerufen werden können.  
Auch die Anwendung von Tätowierungsfarbstoffen im Lötmittel ist aufgrund deren mög-
lichen krebserzeugender Wirkungen (BÄUMLER et al. 2000, JONES et al. 1997, 
SOWDEN et al. 1992, WIENER und SCHER 1987, MCQUARRIE 1996, KIRCIK et al. 
1993, SOROUSH et al. 1997) abzulehnen. Zudem werden Tätowierungsfarbstoffe häufig 
nicht amtlich kontrolliert und die chemische Struktur ist meist nicht vollständig bekannt 
(VASOLD et al. 2004, BÄUMLER et al. 2000). Auch gesundheitsgefährdende Reaktionen 
wie z. B. Allergien, Tumore sowie phototoxische Reaktionen wurden im Zusammenhang 
mit Tätowierungsfarbstoffen immer wieder festgestellt (JONES et al. 1997, SOWDEN et al. 
1992, WIENER und SCHER 1987, MCQUARRIE 1996, KIRCIK et al. 1993, SOROUSH 
et al. 1997). Durch dieses erhöhte, die Gesundheit gefährdende Potential und den Auf-
wand für die Zulassung eines Tätowierungs- oder Lebensmittelfarbstoffes sind für die Ver-
wendung am lebenden Organismus medizinisch zugelassene Farbstoffe zu favorisieren. 
Bei der Auswahl des Lasers ist die Gewebekomponente entscheidend. In den Gewebever-
band sollte ein möglichst geringer Eintrag an Energie erfolgen, um ihn nicht zu schädigen. 
Diese Forderung wird bei der Anwendung mittels Diodenlaser (810 nm) weitgehend erfüllt, 
da Knorpelgewebe überwiegend aus Wasser ohne Blutgefäße mit Erythrozyten oder 
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anderen Pigmenten besteht und dadurch die Absorption bei dieser Wellenlänge relativ 
gering ist (HALE und QUERRY 1973). Es kommt zu einer nahezu vollständigen Aufnahme 
der Energie durch das Lötmittel mit dem Ergebnis, dass das umliegende Gewebe relativ 
unbeschadet bleibt (MCNALLY et al. 1999).  
5.2.2 Konsistenz des Lötmittels 
Nachdem eine geeignete Kombination aus Laser und Lötmittel identifiziert und gewählt 
wurde, sollte ein Lötmittel mit einer entsprechenden Konsistenz hergestellt werden. Dabei 
konnte festgestellt werden, dass die niedrigen ICG-Konzentrationen keinen bzw. nur einen 
vernachlässigbaren Einfluss auf die Konsistenz des Lötmittels besitzen. Der Aggregat-
zustand des Lötmittels wird durch den Anteil an BSA und Wasser im Gemisch bestimmt. 
Zudem spielt der Gehalt an BSA eine wichtige Rolle bei der Stärke der Lötverbindung 
(LAUTO 1996, LAUTO et al. 1996, LAUTO et al. 1997). BREGY et al. (2008), MCNALLY 
et al. (1999), MCNALLY et al. (2000), HABERTHÜR (2002), WARE und BUCKLEY (2003) 
und WRIGHT und POPPAS (1995) erreichten mit höheren BSA-Konzentrationen größere 
Festigkeiten. Auch bei der Verwendung eines Lötmittels aus humanem Albumin besitzt 
dies bei Konzentrationen über 40 % eine größere Festigkeit (POPPAS et al. 1993). Durch 
den höheren Anteil an Albumin im Lötmittel kann mehr Protein während des Laser-
vorganges koaguliert werden. In der Folge kommt es zu einer verstärkten Verbindung im 
Lötmittel und der Bindung Lötmittel-Knorpel (HABERTHÜR 2002, LAUTO 1998, XIE et al. 
1999). Zudem entstehen während der Laseranwendung durch die Verdampfung von 
Wasser Luftblasen. Je höher nun der Wassergehalt im Lötmittel ist, umso mehr Luftblasen 
bilden sich. Infolgedessen bildet sich eine Art Schwammstruktur im Lötmittel, wodurch die 
Festigkeit der Verbindung sinkt. (MASSICOTTE et al. 1998, XIE et al. 1999). MCNALLY 
et al. (1999b) ermittelten darüber hinaus, dass bei der Verwendung eines flüssigen 
Lötmittels die Gewebeschädigung zunimmt. Als Ursache nennen sie die ungleichmäßige 
Dicke des Lötmittels und die längere Laseranwendung, die zur Koagulation des Lötmittels 
benötigt wird. Die Verwendung eines Lötmittels mit einer BSA-Konzentration von 60 % 
erschien am geeignetsten, da es den Vorteil besitzt, sich wie ein Plättchen formen zu 
lassen aber im Gegensatz zu trockenen Plättchen, die bei höheren BSA-Konzentrationen 
entstehen, bei der Anwendung nicht zerbröselt. Ferner kann bei dieser Konzentration die 
Applikation des Lötmittels per Spritzensystem erfolgen, welche bei einer höheren BSA-
Konzentration im Lötmittel aufgrund der Konsistenz nicht möglich wäre. In den vor-
liegenden Untersuchungen zeigte sich, dass sich die Applikation eines flüssigen Lötmittels 
als sehr schwierig erweist. Zu ähnlichen Ergebnissen kamen auch BREGY et al. (2008), 
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MCNALLY et al. (1999) und HABERTHÜR (2002). Alternativ wäre es denkbar – analog 
der Untersuchungen von ZÜGER et al. (2001) und HABERTHÜR (2002) – das Lötmittel 
unter das Knorpelimplantat zu bringen, um so ein Wegfließen zu verhindern. Auch die Ver-
wendung eines natürlich abbaubaren synthetischen Polymers (z. B. Polycaprolacton), 
welches als Membran vorliegt (BREGY et al. 2008, SOLLER et al. 2003), wäre denkbar 
und würde darüber hinaus die Festigkeit erhöhen (HOFFMAN et al. 2002, MCNALLY-
HEINTZELMAN et al. 2003, SORG et al. 2000, SORG und WELCH 2001, SORG und 
WELCH 2003). Zudem können in die Membran Antibiotika, Entzündungshemmer oder 
Wachstumsfaktoren eingebracht werden (MCNALLY-HEINTZELMAN et al. 2003, SOLLER 
et al. 2003). Die genannten Autoren machten jedoch keine Aussage, ob es zu Schäden 
oder Veränderungen in der Wirksamkeit der in der Membran eingebrachten Medikamente 
unter der Wärmeentwicklung während des Laservorganges kommt. Auch besteht die 
Möglichkeit, dem Lötmittel Hyaluronsäure (ZÜGER et al. 2001, HABERTHÜR 2002) und 
Gelatine zuzusetzen (HABERTHÜR 2002). HABERTHÜR (2002) konnte durch den Zusatz 
von Hyaluronsäure und niedrigen Anteilen an Gelatine (0,5 %) keine Verbesserung der 
Festigkeiten, bzw. bei der ausschließlichen Verwendung von Gelatine als BSA Ersatz eine 
Verschlechterung der Festigkeit feststellen.  
5.2.3 Chromophorenkonzentration im Lötmittel 
Es galt zu klären, welchen Einfluss die Farbstoffkonzentration (ICG-Konzentration) auf die 
Festigkeit der Lötverbindung besitzt. Dabei konnte festgestellt werden, dass die Lötmittel 
mit der niedrigen ICG-Konzentration von 0,25 % und 0,025 % nach 120 s Laseran-
wendung eine höhere Festigkeit der Knorpel-Lötmittel-Knorpelverbindung nach Laserindu-
zierter Koagulation besaßen als das Lötmittel mit 1 % ICG-Anteil. Zu ähnlichen Ergebnis-
sen kamen auch MCNALLY et al. (1999) und HABERTHÜR (2002). Als Ursache gaben 
MCNALLY et al. (1999), CHAN (1997) und HABERTHÜR (2002) die unvollständige 
Koagulation des Lötmittels in der Tiefe an, welche daraus resultiert, dass es durch die 
höhere Strahlungsabsorption des Lötmittels mit 1 % ICG an der Oberfläche zur fast 
vollständigen Absorption und Koagulation kommt, dabei aber die Tiefenwirkung abnimmt. 
Hingegen steigen in den Lötmitteln mit den niedrigeren ICG-Konzentrationen die Tempe-
raturen infolge der geringeren Absorption langsamer an, wodurch der Wärmeaustausch 
zwischen Lötmittel und Knorpelgewebe erhöht wird und damit die Bindungsfähigkeit des 
Lötmittels an das Knorpelgewebe steigt (MCNALLY et al. 1999, CHAN 1997, 
HABERTHÜR 2002). Zudem erhöht sich mit geringerer ICG-Konzentration das Ein-
dringungsvermögen des Lasers in das Lötmittel von 35 µm auf 80 µm (Lötmitteldicke 
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100 µm), wodurch es zu einer ausgeglichenen Temperaturverteilung im Lötmittel kommt 
(MCNALLY et al. 2000). HABERTHÜR (2002) und MCNALLY et al. (1999) verzeichneten 
ebenso wie in der vorliegenden Studie einen Anstieg in der Festigkeit der Verbindung bei 
der Senkung der ICG-Konzentration. Im Gegensatz zu den Ergebnissen der vorliegenden 
Untersuchungen, den Ergebnissen von MCNALLY et al. (1999) und MCNALLY et al. 
(2000) waren die Festigkeiten bei HABERTHÜR (2002), bei einer ICG-Konzentration von 
0,01 % bis 0,04 %, jedoch niedriger als bei der 1%igen ICG-Konzentration. HABERTHÜR 
(2002) begründet dies mit der Schrumpfung des angrenzenden Knorpelgewebes, die die 
Anheftung des Lötmittels mindert. Die Schrumpfung tritt ein, da es infolge der längeren 
Laserzeit zu einer vermehrten Wärmeleitung in das umliegende Gewebe kommt und 
dadurch das enthaltene Wasser verdampft (HABERTHÜR 2002). Im Unterschied zu 
MCNALLY et al. (1999) konnte in eigenen Untersuchungen kein signifikanter Festig-
keitsunterschied zwischen Lötmittel I (0,025 % ICG) und Lötmittel IIa (0,25 % ICG) fest-
gestellt werden. MCNALLY et al. (1999) arbeiteten jedoch an Aortengewebe und mit 
höheren Leistungen des Lasers, was einen direkten Vergleich schwierig macht. Eventuell 
kam es infolge der in der vorliegenden Untersuchung verwendeten niedrigeren Leistung 
und der bei Lötmittel I bedingten niedrigeren Strahlungsabsorption zu einer etwas 
geringeren Koagulation des Lötmittels. Die daraus resultierende Knorpel-Lötmittelbindung 
besitzt folglich eine geringere Festigkeit. Ungeachtet dessen steigt mit zunehmender ICG-
Konzentration die Temperatur im Lötmittel und durch die daraus resultierende Wärme-
diffusion erhöht sich die Gefahr von thermischen Schäden (MCNALLY et al. 1999b, 
SOLLER et al. 2003). 
5.3 Die Knorpelgewebe-Lötmittelverbindung 
5.3.1 Rind, Schwein und Entnahmestelle im Vergleich  
In den ersten Untersuchungen konnte gezeigt werden, dass eine Knorpelgewebe-
Lötmittel-Knorpelgewebe-Verbindung bei den Tierspezies Schwein und Rind möglich ist. 
Dabei gab es keinen signifikanten Unterschied zwischen den beiden Tierarten in der 
Festigkeit der Verbindung. Die Festigkeit der Verbindung änderte sich ebenfalls nicht bei 
Veränderung der Knorpelentnahmestellen. Dies lässt den Schluss zu, dass trotz 
differenzierten Knorpelsubstanzaufbaus, an unterschiedlichen Entnahmestellen und bei 
verschiedenen Tierarten, dies keinen signifikanten Einfluss auf eine Veränderung der 
Festigkeit der Verbindung nach sich zieht. Weitere Untersuchungen an anderen Tierarten 
und anderen Entnahmestellen sind notwendig, um dies zu bestätigen. Bei stärkeren 
Unterschieden im Aufbau des Gewebes, wie es bei verschiedenen Organsystemen der 
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Fall ist, kommt es zu einer Veränderung der Festigkeit der Verbindung wie aus den 
Ergebnissen der vorliegenden Arbeit und der Arbeit von ZÜGER et al. (2001) und OTT 
et al. (2002) an Knorpelgewebe, MCNALLY et al. (1999) und OTT et al. (2002) an 
Blutgefäßen, KHOSROSHAHI et al. (2010) an Haut und SPECTOR et al. (2009) am Darm 
zeigen. Die Festigkeit der Verbindung wird durch die Lasertechnik, die Erfahrung des 
Chirurgen bzw. des Experimentators, dem Aufbau des Gewebes und dessen Eigen-
schaften maßgeblich bestimmt (OTT et al. 2002, ZÜGER et al. 2001). Beispielsweise 
kommt es an Aortengewebe, welches eine raue Gewebematrix und einen hohen Kollagen-
anteil besitzt, zu einer stärkeren Anheftung des Lötmittels als an der glatten Knorpel-
oberfläche (ZÜGER et al. 2001).  
5.3.2 Einfluss der Leistungsdichte und der Expositi onszeit auf die Festigkeit der 
Knorpelgewebe-Lötmittelverbindung  
Zur Ermittlung der optimalen Lasereinstellungen wurden Zugfestigkeitsmessungen durch-
geführt. Dabei sollte geklärt werden, inwieweit sich eine Veränderung der Leistungsdichte 
und der Expositionszeit auf die Festigkeit der Lötmittel-Knorpelgewebeverbindungen 
auswirken. Dabei wurden verschiedene Trends beobachtet. Es konnte gezeigt werden, 
dass sich die Zugfestigkeit bei längeren Expositionszeiten bei allen drei Lötmitteln, die 
verwendet wurden, teilweise signifikant erhöht. Diese Trends sind mit denen von BREGY 
et al. (2008), MCNALLY et al. (1999), MCNALLY et al. (2000) und STEINSTRAESSER 
et al. (2010), obwohl diese andere Gewebetypen und Versuchsaufbauten verwendeten, 
vergleichbar. Demnach entsteht bei Verlängerung der Expositionszeit eine stärkere Bin-
dung zwischen Lötmittel und Knorpelgewebe. Die Erhöhung der Festigkeit durch eine 
Verlängerung der Expositionszeit ist nur tolerierbar, solange keine thermischen Schäden 
entstehen. Die Verlängerung der Expositionszeit bewirkt zudem eine Karbonisation des 
Lötmittels, wodurch dieses an Stabilität verliert und infolge dessen die Fixierung des 
Knorpelgewebes beeinträchtigt wird. Kürzere Expositionszeiten resultierten in einer 
unzureichenden Koagulation des Lötmittels, was wiederum ein schlechteres Anhaften des 
Lötmittels an das Knorpelgewebe zur Folge hat. Aus diesem Grund kam es mit Lötmittel I 
und mit Lötmittel III nach 30 s Expositionszeit (bei 5,09 W/cm²) und mit Lötmittel IIa nach 
30 s (bei 3,82 W/cm²) zu keinen verwertbaren Ergebnissen. Zusammenfassend bedeutet 
dies, dass durch Erhöhung der Expositionszeit die Festigkeit der gelöteten Verbindung bis 
zu einem Punkt zunimmt, dann jedoch wieder abfällt. 
Aufgrund der ersten Ergebnisse wurden die Untersuchungen zur Abhängigkeit der 
Zugfestigkeit von der Leistungsdichte nur mit Lötmittel I und II durchgeführt. Dabei konnte 
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festgestellt werden, dass es mit steigender Leistungsdichte zu einer höheren Festigkeit 
der Verbindung kommt. Zu vergleichbaren Ergebnissen kamen auch BREGY et al. (2008) 
und KHOSROSHAHI et al. (2010). MCNALLY et al. (1999) und MCNALLY et al. (2000) 
konnten diesen Trend in ihren Untersuchungen nur bei der Verwendung eines flüssigen 
Lötmittels feststellen. Ähnlich der Expositionssteigerung, kam es bei den vorliegenden 
Untersuchungen wie auch bei denen von BREGY et al. (2008), MCNALLY et al. (1999) 
und MCNALLY et al. (2000) ab einem gewissen Grad der Leistungssteigerung zur 
Karbonisation bzw. Vakuolenbildung der Verbindung bzw. des Gewebes und damit zur 
Herabsetzung der Festigkeit der Verbindung. Bei niedrigen Leistungsdichten hingegen 
entsteht nur eine mangelhafte Verbindung zwischen Knorpelgewebe und Lötmittel auf-
grund der unzureichenden Koagulation des Lötmittels. Für eine gute Verbindung zwischen 
Lötmittel und Knorpelgewebe ist eine gute Koagulation des Lötmittels entscheidend 
(CHAN 1997, BASS et al. 1992). Dabei darf dies weder unzureichend noch zu stark 
koaguliert bzw. karbonisiert werden (BASS et al. 1992). Weiterhin steigt die Bindungs-
fähigkeit des Lötmittels an das Knorpelgewebe, wenn der Temperaturanstieg im Lötmittel 
langsam verläuft, da der damit verbundene Wärmeaustausch zwischen Lötmittel und 
Knorpelgewebe verbessert wird (HABERTHÜR 2002). Dies ist notwendig, da die 
gleichzeitige Denaturierung des Gewebeproteins und des Lötmittels entscheidend ist, um 
eine feste Bindung zu erreichen (MCNALLY et al. 1999b). Hingegen kommt es bei kurzen, 
aber hohen Temperaturen zur Koagulation des Lötmittels an der Oberfläche, wodurch das 
Eindringen des Albumins aus dem Lötmittel in das Kollagen des Knorpelgewebes ver-
hindert wird. Dies ist die Voraussetzung für eine stabile Bindung zwischen Lötmittel und 
Gewebe (MCNALLY et al. 1999b). Aber auch hier gibt es Grenzen, da es bei sehr langen 
Expositionszeiten zu einer vermehrten Wärmeleitung in das umliegende Gewebe kommt 
und dadurch das enthaltene Wasser verdampft, in dessen Folge das angrenzende Knor-
pelgewebe schrumpft, was wiederum die Anheftung des Lötmittels mindert (HABERTHÜR 
2002). Das beste Ergebnis mit 15,3 N/cm² im Mittel ergab sich bei einer Leistungsdichte 
von 6,37 W/cm² und einer Bestrahlungsdauer von 120 Sekunden. Die damit von uns 
erreichten Zugfestigkeiten sind im Vergleich zu ZÜGER et al. (2001) höher. Als mögliche 
Ursachen dafür sind die unterschiedlich gewählten Expositionszeiten anzusehen. Zudem 
verwendeten ZÜGER et al. (2001) ein Lötmittel mit einer ICG-Konzentration von 0,1 % 
sowie 25 % BSA Anteil. Auch hinsichtlich des Versuchsaufbaus gab es Unterschiede. Im 
Gegensatz zu den vorliegenden Untersuchungen bewegten ZÜGER et al. (2001) ihren 
Laser während der Behandlung, um möglichen thermischen Schäden entgegenzuwirken. 
Dies konnte in den vorliegenden Untersuchungen nicht realisiert werden. Des Weiteren 
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platzierten sie das Lötmittel unter dem Knorpelgewebe. HABERTHÜR (2002) verwendete 
einen ähnlichen Versuchsaufbau wie ZÜGER et al. (2001) und erreichte in etwa gleiche 
Zugfestigkeiten wie ZÜGER et al. (2001).  
In den bisherigen Untersuchungen wurde jeweils nur ein Lötmittelplättchen als Bindeglied 
verwendet. Dies geschah, um erste Erkenntnisse und Tendenzen über das Verhalten des 
Lötmittels und der Lötmittel-Knorpelgewebeverbindung bei Veränderungen der Exposi-
tionszeit, der Leistung und der Zusammensetzung des Lötmittels zu gewinnen. Die bei den 
Zugkraftmessungen erhaltenen Ergebnisse sind in N/cm² (Kraft pro Fläche) angegeben, 
da diese Angabe unabhängig von der Größe des Verbindungsstückes ist. Um zu 
untersuchen, inwieweit sich die Zugfestigkeit bei Vergrößerung des Verbindungsstückes 
(Lötmittels) auswirkt, wurden statt einem zwei Lötmittelplättchen aufgelegt und koaguliert. 
Dabei konnte erwartungsgemäß festgestellt werden, dass sich die Zugkraft ansatzweise 
verdoppelt. Demzufolge ist es sehr wahrscheinlich möglich, ein Knorpelgewebeimplantat 
bzw. Knorpelgewebetransplantat durch Verwendung mehrerer Lötmittelplättchen besser 
am umliegenden Knorpelgewebe zu fixieren. Dabei muss beachtet werden, dass es 
infolge der Erhöhung der Anzahl der Lötmittelplättchen auch zu einem gesteigerten 
Energieeintrag in das Gewebe mit den verbundenen Folgen kommt. Des Weiteren ist auch 
in diesem Fall ein gesteigertes zytotoxisches Potential durch die Zunahme an ICG-
Pulsion® FICKWEILER et al. (1997), HO et al. (2003), LEE et al. (2003) zu berücksich-
tigen. 
5.3.3 Haltbarkeit des Lötmittels 
In Anbetracht der späteren medizinischen Anwendung wäre es von Vorteil, eine längere 
Haltbarkeit des Lötmittels zu gewährleisten. MCNALLY et al. (1999) lagerten in ihren 
Untersuchungen das Lötmittel im Kühlschrank und verwendeten es maximal 10 Tage. Sie 
machten jedoch keine Angaben über die Lagertemperatur. XIE et al. 1999 lagerten ihr 
Lötmittel bei –4 °C bis zur Verwendung. Andere Auto ren bewahrten ihr Lötmittel bei 4 °C 
auf und verwendeten es bis maximal 7 bis 10 Tage nach Herstellung (BREGY et al. 2008, 
SORG et al. 2000, WARE und BUCKLEY 2003). Sie trafen jedoch keine Aussage, ob es 
zu einem Wirkungsverlust während dieser Zeit kommt. Ursache für den Wirkungsverlust 
sind: (a) der aufgrund des im Lötmittel enthaltenen BSA-Anteil mögliche mikrobielle 
Verderb; (b) die Photodegradation des ICG`s, welche während der Probenzubereitung 
unter Lichteinfluss zum Zerfall von ICG führt (GATHJE et al. 1970, HOLZER et al. 1998, 
LANDSMAN et al. 1976, ZHOU et al. 1994). Dadurch kommt es zu einer Verschiebung 
des Absorptionsmaximums (LANDSMAN et al. 1976, ZHOU et al. 1994) und zu einer 
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Schwächung der Absorptionsstärke (GATHJE et al. 1970, HOLZER et al. 1998). BYRD 
et al. (2003) stellten fest, dass ICG innerhalb von 7 Tagen, unter Raumlicht, einem 
Absorptionsverlust von 87,5 % unterliegt. In den hier vorliegenden Untersuchungen kam 
es zu keinem Wirkungsverlust in Bezug auf die Zugfestigkeit der Knorpel-Lötmittel-Ver-
bindung nach 7 Tagen (Lagerung des Lötmittels bei –20 °C). Die Lagerung eines 
Lötmittels mit ICG muss unter Lichtabschluss verlaufen, da die Photodegradation im 
Dunkeln deutlich langsamer verläuft (ZHOU et al. 1994), sonst können aufgrund des 
Zerfalls von ICG keine Aussagen über die Funktionalität des Lötmittels gemacht werden. 
Zudem kann durch die Lösung des ICG`s in einer Albuminlösung eine längere Stabilität 
des ICG`s auch unter Lichteinfluss erreicht werden (GATHJE et al. 1970). Diese Punkte 
wurden bei der Herstellung des Lötmittels (siehe Punkt 3.4.2) in der vorliegenden 
Untersuchung berücksichtigt. 
5.3.4 Auswirkungen der Position, der Dicke und der Form des Lötmittels 
Für die Platzierung des Lötmittels zur Fixation des Knorpels gibt es verschiedene 
Möglichkeiten (Abb. 44), die auch kombiniert werden können.  
Eine davon ist die Positionierung des Lötmittels zwischen den Rändern von Implan-
tat/Transplantat und Wundfläche im Knorpelgewebe. Dieses Verfahren besitzt den Vorteil, 
dass das Lötmittel selbst keinen Scherkräften durch die gegenüberliegende Gelenkfläche 
ausgesetzt ist. Zudem behindert das Lötmittel das Einwachsen an das unterhalb des 
Implantates/Transplantates liegende Gewebe nicht (Dr. Igor Ponomarev, Bad Langen-
salza, 12.05.2011, persönliche Mitteilung). Die praktische Durchführung dieses Verfahrens 
gilt jedoch als unsicher. In den vorliegenden Untersuchungen wurde das Lötmittel zum 
einen zu gleichen Teilen auf das Knorpelgewebe und das Transplantat verbracht und 
anschließend mittels Laser koaguliert um das Transplantat am Knorpelgewebe zu 
befestigen (Abb. 44). Dabei kommt es jedoch zur direkten Einwirkung der Scherkräfte der 
gegenüberliegenden Gelenkfläche auf das Lötmittel. Bei der dritten Möglichkeit der 
Platzierung des Lötmittels unter dem Transplantat (Abb. 44), wie in den vorliegende 
Untersuchungen, den Arbeiten von ZÜGER et al. (2001) und HABERTHÜR (2002) 
dargestellt, kommt es zu keiner direkten Krafteinwirkung auf das Lötmittel durch das 
Knorpelgewebe der gegenüberliegende Gelenkfläche. Analog der Untersuchungen mit 
dem auf dem Knorpelgewebe und dem Transplantat aufliegendem Lötmittel kam es zu 
einer Zunahme der Zugfestigkeit bei der Steigerung der Leistung und bzw. oder bei der 
Erhöhung der Expositionszeit. Die Steigerung der Leistung und der Expositionszeit, zur 
Zugfestigkeitserhöhung, ist wie die vorliegenden Untersuchungen zeigen, jedoch nur 
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bedingt möglich. Es zeigte sich, dass es mit fortschreitender Expositionszeit bzw. Er-
höhung der Leistung des Lasers, zur Austrocknung des Transplantates kommt. Im 
Gegensatz zu den vorherigen Untersuchungen mit aufliegendem Lötmittel, waren die 
Zugfestigkeiten, wenn das Lötmittel zwischen Transplantat und Knorpelgewebe lag, mit im 
Mittel mit 10 N/cm², bei 120 s Expositionszeit, teilweise signifikant niedriger. ZÜGER et al. 
(2001) erreichte ebenfalls bis zu 10 N/cm², jedoch erreichte seine Arbeitsgruppe im Mittel 
niedrigere Festigkeiten. Auch HABERTHÜR (2002) erreichte mit 2,44 N/cm² bzw. 
4,08 N/cm² Festigkeiten die deutlich niedriger waren als die in den vorliegenden Unter-
suchungen. Eine Vergleichbarkeit ist aufgrund der verschiedenen Untersuchungsaufbau-
ten jedoch schwierig.  
 
 
Abb. 44: Möglichkeiten der Lötmittelpositionierung schematisch. A: Lötmittel auf Transplantat und 
Knorpelgewebe; B: Lötmittel am Rand zwischen Transplantat und Knorpelgewebe; C: Lötmittel 
unter dem Transplantat und auf dem Knorpelgewebe 
 
Bei der Platzierung des Lötmittels auf dem Knorpelgewebe und dem Transplantat (Abb. 
44) besteht, wie oben bereits beschrieben, die Gefahr, durch die gegenüberliegende 
Gelenkfläche abgetragen zu werden. Um den Angriffspunkt am Lötmittel möglichst gering 
zu halten, wurden unterschiedliche Lötmittelstärken untersucht. Es zeigte sich, dass es bei 
der Absenkung der Lötmittelstärke von 0,1 mm auf 0,05 mm in der Zugfestigkeit keinen 
signifikanten Unterschied gab. Bei der Verwendung eines 0,1 mm starken Lötmittels kam 
es regelmäßig zum Abreißen des Lötmittels vom Gelenkknorpel, hingegen kam es bei 
einer Stärke von 0,05 mm zum Zerreißen des Lötmittels. Daraus resultiert, dass die 
Stabilität des Lötmittels mit 0,05 mm Dicke geringer und die Stabilität des Lötmittels mit 
0,1 mm Dicke stärker ist, als die Verbindung Lötmittel-Knorpelgewebe. Die Belastbarkeit 
des Lötmittels (0,1 mm) betrug in eigenen Untersuchungen im mittel 2580 mN. Dem-
zufolge hält das Lötmittel im Vergleich zur Knorpelgewebe-Lötmittel-Verbindung 
(ca. 1000 mN) dem 2,5fachen der Belastung stand. Die Handhabung des dünneren 
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schwieriger, weshalb eine Mindeststärke von 0,1 mm empfehlenswert erscheint. Ob eine 
weitere Erhöhung der Lötmittelstärke Vorteile bringt, ist fraglich. Es erhöht das Risiko, 
infolge der größeren Angriffsfläche des Lötmittels, durch die gegenüberliegende 
Gelenkfläche abgetragen zu werden. Mit zunehmender Stärke steigt auch die in den 
Körper eingebrachte Menge an ICG. Da ein zytotoxisches Potential des ICG`s besteht, 
sollte die eingebrachte Menge so gering wie nötig sein. 
In den ersten Untersuchungen wurde eine quadratische Form des Lötmittels verwendet. 
Da dies ein regelmäßiges Aufbiegen der Ränder zur Folge hatte, wurde eine runde 
Lötmittelgeometrie für alle folgenden Untersuchungen benutzt. Ein Aufbiegen der Ränder 
ist in mehrerer Hinsicht problematisch. Es kommt zum einen zu einer Verkleinerung der 
Lötmittelfläche, die eine Verbindung mit dem Knorpelgewebe eingeht, was zur Folge hat, 
dass sich das Lötmittel leichter vom Knorpelgewebe löst. Des Weiteren kommt es durch 
das Abstehen der Lötmittelecke leichter zum Abscheren durch die gegenüberliegende 
Gelenkfläche. Aus diesem Grund ist die Verwendung eines Lötmittels mit runder Geo-
metrie geeigneter. 
 
Alle Untersuchungen zur Zugfestigkeitsbestimmung zeigten eine starke Streuung der 
Messwerte. Diese Ergebnisse bestätigen die Resultate von BREGY et al. (2008), 
HABERTHÜR (2002), MCNALLY et al. (1999), MCNALLY et al. (2000), OTT et al. (2002), 
WARE und BUCKLEY (2003) und ZÜGER et al. (2001). Der Grund für die Streuung der 
Messwerte könnte in folgenden Ursachen liegen: Zum einen hatten die entnommenen 
Knorpeltransplantate nicht exakt die gleichen Abmessungen, da das Knorpelgewebe im 
Bereich der Kondylen unterschiedliche Dicke aufwies. Eine starke Variation der Knor-
peldicke hat einen negativen Einfluss auf die Streuung der Messwerte (HABERTHÜR 
2002). Ursache hierfür könnte die damit veränderte Wärmeverteilung im Knorpelgewebe 
sein, was zu einer Verringerung der Koagulation im Kontaktbereich führt. Zum anderen ist 
die Auflösung des Kraftsensors zu berücksichtigen. Die Verwendung eines Sensors mit 
höherer Empfindlichkeit könnte die Messgenauigkeit verbessern.  
5.4 Das Temperaturverhalten 
5.4.1 Einfluss verschiedener Parameter auf das Temp eraturverhalten des 
Lötmittels auf Teflon 
In dieser Untersuchung sollte geklärt werden, inwieweit sich Leistungsdichte, Exposi-
tionszeit und Lötmittelzusammensetzung auf das Temperaturverhalten im Lötmittel aus-
wirken. Mit fortschreitender Expositionszeit kommt es zu einem Temperaturanstieg. Dies 
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wird durch die Laserenergie, welche bei der Absorption durch das Lötmittel in Wärme 
umgewandelt wird, verursacht. Mit fortschreitender Zeit kommt es somit zu einem 
größeren Energieeintrag in das Lötmittel. Durch die Ableitung der Wärme an umliegende 
Areale kommt es im Laufe der Zeit jedoch zu einer maximalen Temperatur, die nicht 
überschritten wird (KÖNIG 2001). Auch eine Erhöhung der Leistungsdichte bewirkt ein 
Ansteigen der Temperatur im Lötmittel. Grund hierfür ist der verstärkte Energieeintrag 
infolge erhöhter Leistungsdichte. Dies bedeutet, dass mit höherer Leistungsdichte die 
Bestrahlungszeit bis zu einem gewissen Grad verkürzt werden kann, um das Lötmittel zu 
koagulieren. Es konnte zudem festgestellt werden, dass es durch die Zunahme der ICG-
Konzentration im Lötmittel zu einem rascheren Anstieg der Temperaturen im Lötmittel 
kommt. Grund für dieses Phänomen ist die verstärkte Absorption der Laserstrahlung mit 
steigender ICG-Konzentration. Aufgrund dieser Messungen und der Grundlage, dass es 
im Bereich von 60 bis 80 °C zu einer optimalen Koag ulation des Lötmittels kommt, 
konnten die Laserparameter für die folgenden Untersuchungen angepasst werden 
(CLARK et al. 1982, MICHNIK 2003). Kritisch muss jedoch betrachtet werden, dass das 
Umgebungsmaterial (Teflon) nicht die gleichen Wärmeleitungsfähigkeiten besitzt wie 
Knorpelgewebe. Jedoch konnten durch die Untersuchungen Tendenzen hinsichtlich des 
Verhaltens der Temperatur, die infolge der Veränderungen der verschieden Parameter 
auftreten, abgeleitet werden. 
5.4.2 Temperaturverhalten im Lötmittel, im Knorpel-  und Knochengewebe 
während der Laseranwendung  
Um Einflüsse der Temperatur auf das Verhalten des Lötmittels und das Auftreten von 
Schädigungen am Knorpel- und Knochengewebe zu untersuchen, wurden an diesen 
Temperaturmessungen durchgeführt. Eine optimale Temperatur kann thermische Schäden 
des Lötmittels und der umliegenden Strukturen verhindern (FORER et al. 2007, 
SHENFELD et al. 1994, SIMHON et al. 2001). Die Temperatur sollte im Gewebe an der 
Verbindungsstelle zum Lötmittel im Bereich von 60 °C bis 70 °C liegen, um ein gutes 
Koagulationsergebnis und damit verbunden eine gute Festigkeit zu erhalten 
(HABERTHÜR 2002, SHUMALINSKY et al. 2004, SOLLER et al. 2003, SPECTOR et al. 
2009). Hingegen können zu hohe Temperaturen zur Schädigung und zu niedrige Tem-
peraturen zu einer unzureichenden Bindung des Gewebes führen (BARAK et al. 1997, 
MCNALLY et al. 1999b, POPPAS et al. 1996). Die optimale Temperatur ist entscheidend, 
da die gleichzeitige Denaturierung des Gewebes und des Lötmittels Vorraussetzung ist, 
eine feste Bindung zu garantieren (MCNALLY et al. 1999b). MCNALLY et al. (1999b) und 
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MARX (1997) untersuchten die Abläufe zwischen Lötmittel und Gewebe während der 
Laseranwendung. Dabei stellten sie fest, dass das im Lötmittel verwendete Albumin sich 
im Verlauf der Laseranwendung zwischen die Kollagenfibrillen lagert. Anschließend 
kommt es durch hydrophobe Effekte am Albumin zur Polymerisation und damit verbunden 
zur Verflechtung mit den Kollagenfibrillen (KIRSCH et al. 1997, MARX 1997, MCNALLY 
et al. 1999b). Bei den vorliegenden Messungen konnten wir analog zu BREGY et al. 
(2008) feststellen, dass es zu einem sehr schnellen und starken Temperaturanstieg im 
Lötmittel kommt. Die maximale Temperatur von ca. 100 °C im Lötmittel, konnte auch von 
ZÜGER et al. (2001) ermittelt werden. Dagegen kam es bei den Untersuchungen von 
BREGY et al. (2008) zu Temperaturen von über 145 °C . Er stellte ebenso wie in den hier 
vorliegenden Untersuchungen fest, dass die nach wenigen Sekunden erreichte 
Temperatur über den gesamten weiteren Bestrahlungszeitraum weitgehend konstant 
blieb. Demzufolge wird sich eine maximale Temperatur bei einer gegebenen Leistungs-
dichte einstellen (KÖNIG 2001). Begründet wird dieses Phänomen in der Differenz 
zwischen Wärmeeintrag durch den Laser und Wärmeabgabe infolge Wärmeleitung in die 
kälteren Areale des Lötmittels und dessen angrenzenden Strukturen (PEARCE und 
THOMSEN 1993, KÖNIG 2001). Zudem ist der Temperaturanstieg auf das Lötmittel und 
dessen Randbereiche begrenzt. Mit zunehmendem Abstand vom Lötmittel sinkt die 
Temperatur rapide ab und liegt ab einer Entfernung von ca. 0,3 mm unter 70 °C. Diese 
Temperaturdifferenz entsteht zum einen ebenfalls durch die Wärmeabgabe infolge Wär-
meleitung in die kälteren Areale des Lötmittels und dessen angrenzende Strukturen 
(PEARCE und THOMSEN 1993, KÖNIG 2001) und zum anderen durch die Schwächung 
der Laserstrahlung beim Durchgang durch das Lötmittel (Lambert-Beerschen Gesetz) 
(PEARCE und THOMSEN 1993). FORER et al. (2007) und SHUMALINSKY et al. (2004) 
konnten bei Temperaturen von 65 ± 3 °C keine thermi schen Schäden nach Laser-
behandlung feststellen. Bei SOLLER et al. (2003) lag die Höchsttemperatur ohne 
thermische Schäden bei 61 °C. SHENFELD et al. (1994 ) fanden in ihren Untersuchungen 
zum Laserlöten von Harnblasen bei Ratten mittels CO2-Laser als optimale Temperatur 
55 ± 2,5 °C. SPECTOR et al. (2009) verwendete Tempe raturen von 60–75 °C und 
MCNALLY et al. (1999b) erreichten 85 °C an der Ober fläche, wobei die Temperatur 
zwischen Lötmittel und Gewebe 68 °C betrug. Die Unt ersuchung unterschiedlicher 
Gewebe, die Verwendung verschiedener Expositionszeiten und das Problem der exakten 
Temperaturmessung werden als mögliche Gründe in der Literatur für die Vielzahl der als 
„optimal“ bezeichneten Temperaturen angesehen (SHENFELD et al. 1994).  
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Des Weiteren galt es zu prüfen, ob durch die Laserbehandlung ein Temperaturanstieg in 
den Strukturen unterhalb des Lötmittels eintritt. Dafür wurden 4 Messpunkte ab 0,5 mm 
Tiefe ausgewählt. Es zeigte sich, dass mit zunehmender Entfernung vom Lötmittel der 
Temperaturanstieg geringer ausfällt. Auch bei dieser Messreihe kam es anfänglich zu 
einem starken Ansteigen und im weiteren Verlauf zum Einstellen einer nahezu konstanten 
Temperatur. In diesem Fall ist, wie oben beschrieben, die Konduktion der Wärme an 
umliegende Strukturen dafür verantwortlich. Ab einer Tiefe von 1 mm liegt die Temperatur 
unter 50 °C, diese Temperatur sollte möglichst nich t überschritten werden da es 
ansonsten zu thermischen Schädigungen am Gewebe kommen kann (NIEMZ 1996). In 
0,5 mm Tiefe liegt die Temperatur mit 66 °C im Bere ich, in dem Schädigungen nicht 
ausgeschlossen werden können. Um diesen Wärmeeintrag in das umliegende Gewebe so 
gering wie möglich zu halten, wäre die Verwendung einer Kühlung denkbar z. B. durch 
Feuchtigkeit (ZÜGER et al. 2001). Jedoch muss darauf geachtet werden, dass diese das 
Lötmittel nicht beeinflusst. Weiterhin müssen histologische Untersuchungen durchgeführt 
werden, um Veränderungen am Knorpelgewebe zu eruieren, da die alleinige Messung der 
Temperatur nur einen Hinweis auf möglichen Schäden geben kann. Für die hier vor-
liegenden Untersuchungen wären zudem weitere Messungen in geringeren Tiefen, direkt 
unterhalb des Lötmittels, weiter erforderlich. Es ist davon auszugehen, dass in geringerer 
Tiefe noch höhere Temperaturen zu erwarten sind. Die Temperaturmessungen in diesen 
Bereichen ließen sich jedoch praktisch bisher nicht realisieren. Die Anwendung eines 
Infrarotthermometers wäre denkbar, jedoch kann man mit den heutigen Methoden nur 
oberflächliche Temperaturen messen. Ungenauigkeiten der Temperaturmessung mit den 
hier verwendeten Thermoelementen können dadurch auftreten, da diese selbst die Laser-
strahlung absorbieren, wodurch es zu Messfehlern kommt (SHENFELD et al. 1994). 
Daher wurde darauf geachtet, dass sich die Messspitze direkt unter dem Lötmittel befand 
und somit die fast vollständige Absorption des Laserstrahls durch das Lötmittel ge-
währleistet war. Es kann demzufolge davon ausgegangen werden, dass die gemessenen 
Temperaturanstiege tatsächlich im Knorpel- und Knochengewebe vorhanden waren. Um 
eine gute Koagulation bei möglichst geringer thermischer Schädigung zu erhalten, wäre 
ein System zur Regulation einer konstanten Temperatur während des Lötvorganges 
ähnlich des Systems von FORER et al. (2007), SHENFELD et al. (1994) und SIMHON 
et al. (2007) günstig. Dabei wird über ein entsprechendes Kontrollsystem die Temperatur 
überwacht und beim Ansteigen oder Abfallen der Temperatur, über bzw. unter den 
eingestellten Wert, der Laser an- bzw. ausgeschaltet und gleichzeitig die entsprechende 
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Laserenergie, die notwendig ist, um die Temperatur zu halten, entsprechend eingestellt 
(FORER et al. 2007, SHENFELD et al. 1994, SPECTOR et al. 2009). 
5.5 Histologische Untersuchungen 
Um morphologische Veränderungen des Knorpelgewebes infolge der Laserbehandlung 
und der Wärmebehandlung darzustellen, wurden einige Knorpelgewebeproben makros-
kopisch und histologisch untersucht. Für die histologischen Untersuchungen wurde eine 
Standard-HE-Färbung durchgeführt sowie für die bessere Einschätzung des Ausmaßes 
der Gewebsschädigung der Live/Dead-Viability/Cytotoxicity Assay Kit (Live/Dead-Test) 
vorgenommen. Wie bei ZÜGER et al. (2001) wurden die Proben innerhalb von acht 
Stunden nach Entnahme bei der Schlachtung mittels Live/Dead-Test untersucht. Diese 
Zeit sollte nicht überschritten werden, da der Anteil falsch positiver Ergebnisse (tote Zellen 
im Live/Dead Test) ansonsten ansteigt. Bei Einhaltung der vorgegebenen Testzeiten von 
acht Stunden ermöglicht der Live/Dead-Test eine sehr gute Visualisierung von ther-
mischen Schäden am Knorpelgewebe und zeigt bereits Veränderungen, die in der 
Standard-Histologie noch nicht nachzuweisen sind. Die Untersuchung der Knorpel-
gewebeproben mittels HE-Färbung und Live/Dead-Test ist ein effizientes Verfahren, um 
Schäden nach einer Laserbehandlung am Knorpelgewebe darzustellen (OTT et al. 2002, 
ZÜGER et al. 2001). Die makroskopischen Befunde zeigten in allen Gewebeproben keine 
grobsinnlich wahrnehmbaren Alterationen. Dabei wird jede Aussage in diesem Zusam-
menhang von der Subjektivität des Betrachters bestimmt (MCNALLY et al. 1999b). In 
Verbindung mit den Ergebnissen der Histologie wird deutlich, dass die makroskopische 
Einschätzung der Proben keine Aussagekraft über die Schäden am Knorpelgewebe be-
sitzt. 
Die mittels HE-Färbung sowie mittels der Live/Dead-Test angeführten histologischen 
Befunde zeigen, dass das Knorpelgewebe durch die Laserbehandlung – ohne das 
Lötmittel verwendet wird – nicht beschädigt wird und bestätigt damit die Ergebnisse von 
HABERTHÜR (2002), OTT et al. (2002) und ZÜGER et al. (2001). Zudem konnte in den 
vorliegenden Untersuchungen, wie auch bei HABERTHÜR (2002) und ZÜGER et al. 
(2001), bei den Knorpelgewebestücken mit Lötmittel ein deutlicher Zusammenhang 
zwischen Zunahme der Einwirkzeit der Laserbehandlung und bzw. oder Erhöhung der 
Laserintensität und den damit einhergehenden zunehmenden Alterationen im Knorpel-
gewebe feststellen. Ohne Lötmittel kommt es zu keiner Laserabsorption, da Knorpelge-
webe bei 810 nm nahezu keine Absorption besitzt. Demzufolge wird die durch den Laser 
eingetragene Energie nicht absorbiert und nicht in Wärme umgewandelt. Es kann 
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demnach nicht zu thermischen Schäden kommen. Beim Vorhandensein eines Lötmittels 
kommt es zur Absorption der Laserenergie und zur Umwandlung dieser in Wärme. Die 
thermischen Schäden der an das Lötmittel grenzenden Strukturen resultieren ausschließ-
lich aus der Wärmekonduktion aus dem Lötmittel (HABERTHÜR 2002, OTT et al. 2002). 
Steigt der Energieeintrag, erhöht sich demnach auch die Wärme im Lötmittel, was die 
vermehrten thermischen Schäden nach Steigerung der Laserintensität erklärt (ZÜGER 
et al. 2001). Nahezu identische Ergebnisse zeigen die Untersuchungen der Erwärmung 
des Knorpelgewebes im Wasserbad über 2 Minuten von 40 °C bis 100 °C mit stetiger 
Zunahme avitaler Knorpelzellen bis zum letztlich vollständig avitalem Knorpelgewebe bei 
Erhitzung auf 100 °C. Diese Ergebnisse kommen denen  von PEARCE und THOMSEN 
(1993) nahe. NIEMZ (1996) und ZÜGER et al. (2001) zeigten in ihren Untersuchungen 
den Zusammenhang zwischen Einwirkzeit und Temperatur in Bezug auf die Schädigung 
des Gewebes. Dabei lag die Grenzlinie zwischen geschädigtem und ungeschädigtem 
Gewebe zwischen 50–54 °C. NIEMZ (1996) zeigte zudem , dass über einen kurzen 
Zeitraum auch höhere Temperaturen keine irreversiblen Schäden verursachen müssen. 
ZÜGER et al. (2001) ermittelte 54 °C als Grenzwert für noch vitale Knorpelzellen. Bei 
höheren Temperaturen steigt der Anteil an toten Knorpelzellen an. Im Gegensatz zu den 
vorliegenden Untersuchungen (zwei Minuten Wasserbad bei 40 °C bis 100 °C) erfolgte die 
Wärmebadbehandlung bei ZÜGER (2001) über 5 Minuten im Wasserbad.  
5.6 Vergleichende Betrachtung verschiedener Fixatio nssysteme für Gelenk-
knorpeltransplantate 
Die Fixierung der Transplantate stellt in der Therapie von Knorpelgewebedefekten, trotz 
verschiedener Fixationssysteme, immer noch ein Hauptproblem dar (MINAS und 
PETERSON 1999, NEHRER und MINAS 2000, NIEMEYER et al. 2008, OTT et al. 2002, 
PETERSON et al. 2000). Durch die Verwendung von Schrauben, Pins oder der trans-
ossären Fixationstechnik kann eine stabile Fixierung des Implantates bzw. Transplantates 
erreicht werden (ERGGELET 2004, FUCHS et al. 2003a, KNECHT et al. 2007, 
SCHINDLER 2010, ZELLE et al. 2007). Bei allen drei Verfahren kommt es jedoch zur 
Eröffnung der subchondralen Platte (DROBNIC et al. 2006, ERGGELET 2004, 
SCHINDLER 2010). Die damit verbundene unkontrollierte Freisetzung von Blut- und Kno-
chenmarkbestandteilen in die Gelenkhöhle wird als kritisch in Hinblick auf die Bildung von 
Faserknorpel angesehen. Bei der Verwendung von Pins oder Schrauben besteht zusätz-
lich die Gefahr, dass durch den „Pinkopf“ bzw. „Schraubenkopf“, Schäden an der gegen-
überliegenden Gelenkfläche verursacht werden (ERGGELET et al. 2004, FRIEDERICHS 
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et al. 2001, ZELLE et al. 2007). Zudem kommt es bei der Fixation mittels Pins oder 
Schrauben wie auch bei der Fixation mittels transossärer Fixation sowie der Fixation 
mittels Naht zur Beschädigung des Implantates/Transplantates (BEKKERS et al. 2010, 
ZELLE et al. 2007). Durch die Verwendung eines Periostlappens bei der Fixation mittels 
Naht kann zwar der Integritätsverlust des Implantates/Transplantates vermieden werden, 
jedoch kommt es dabei regelmäßig zur Transplantathypertrophie (GOMOLL et al. 2009, 
GOODING et al. 2006, NIEMEYER et al. 2008). Die genannten Probleme konnten bei der 
Fixation mittels Fibrinkleber und der „Press fit Technik“ bisher nicht beobachtet werden. 
BEKKERS et al. (2010), BREHM et al. (2006) DROBNIC et al. (2006), ERGGELET et al. 
(2004), KNECHT et al. (2007) und ZELLE et al. (2007) stellten in ihren Untersuchungen 
fest, dass die Fixationsstärke bei der Fixation mittels Fibrinkleber und bei der „Press fit 
Technik“ im Vergleich zur Fixation mittels Schrauben, Pins, Naht oder transossärer 
Fixation deutlich geringer ist. Zudem wirkt sich Fibrinkleber nachteilig auf das Anwachsen 
des Implantates/Transplantates an das darunter liegende Knorpelgewebe aus 
(BRITTBERG et al. 1997). Die in den vorliegenden Untersuchungen und denen von 
ZÜGER et al. (2001) und HABERTHÜR (2002) zur laserinduzierten Fixation hergestellten 
Verbindungen zwischen Knorpelgewebe und Implantat reichen ebenfalls nicht an die 
Fixationsstärke einer Naht, einer transossären Fixation oder Fixation mittels Pins heran. 
Jedoch zeigten die Ergebnisse der vorliegenden Untersuchung, sowie die 
Untersuchungen von ZÜGER et al. (2001) und HABERTHÜR (2002), dass mit Hilfe der 
laserinduzierten Fixation höhere Zugfestigkeiten im Vergleich zur Fixation mittels „Press fit 
Technik“ und Fibrinkleber, aus Ergebnissen von KNECHT et al. (2007), erreicht werden 
können. Die arthroskopische Anwendbarkeit der Fixationssysteme stellt einen weiteren 
wichtigen Punkt für die spätere Anwendung am Patienten dar. Mit Hilfe der 
Arthroskopietechnik können post-operative Schmerzen, Narbenbildungen und die 
Morbidität gesenkt werden. Zudem sinken die für eine ACT verbundenen Komplikationen 
um mehr als 26 % (ERGGELET et al. 2000). Die meisten genannten Fixationssysteme 
erfüllen diese Anforderung (BEKKERS et al. 2010, ERGGELET et al. 2003, ERGGELET 
2004, MARCACCI et al. 2002, PETERSEN et al. 2008, ZELLE et al. 2007). Eine 
Ausnahme stellt die Fixation mittels Naht dar, welche nur unter Arthrotomie-Bedingungen 
durchgeführt werden kann (ZELLE et al. 2007). Die Fixation eines Implantates bzw. eines 
Knorpelstückes durch laserinduzierte Koagulation eines Protein-Chromophoren-
Gemisches unter arthroskopischen Bedingungen ist denkbar. Das Vorhandensein von 
Flüssigkeit in der Gelenkhöhle stellt dabei jedoch ein noch zu lösendes Problem dar. 
Möglich wäre die Verwendung, wie in den vorliegenden Untersuchungen genutzt, eines 
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festen Lötmittelplättchens bzw. die Verwendung eines Implantates, welches mit Lötmittel 
benetzt wurde (ZÜGER et al. 2001). Im veterinärmedizinischen Bereich kann dieses 
Problem durch die Möglichkeit der gasgestützten Arthroskopie umgangen werden. 
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Gelenkerkrankungen zählen zu den häufigsten Ursachen von Bewegungseinschrän-
kungen in der Human- und Veterinärmedizin. Neben der konservativen Therapie gibt es 
zahlreiche chirurgische Therapieansätze, unter denen die verschiedenen Verfahren der 
autologen Chondrozytenimplantation (ACI) vermehrt in den Fokus gerückt sind. Als 
unbefriedigend stellt sich aktuell die Fixierung der Implantate bzw. Transplantate dar. 
Ziel der vorliegenden Arbeit war es, zunächst in vitro, unter Nutzung von Gelenkknor-
pelgewebe aus Kadavermaterial (Schwein, Rind), ein Verfahren einzuarbeiten, mit dem es 
möglich ist, durch laserinduzierte Koagulation eines Lötmittels eine Verbindung zwischen 
zwei Knorpelfragmenten bei einer möglichst geringen Gewebeschädigung herzustellen. 
Als Lötmittel war ein geeignetes Chromophoren-Protein-Gemisch (CPG) herzustellen, 
welches so auf die Wellenlänge des zur Verfügung stehenden Lasers angepasst wurde, 
dass die Herstellung von Lötverbindungen möglich war. Die mechanische Festigkeit der 
Lötverbindungen wurde in verschiedenen Studien zur Optimierung der Lötmittelzusam-
mensetzung und der Lasereinstellungen durch die Bestimmung der Zugkraft geprüft. 
Ebenso wurden Untersuchungen zum Auftreten thermischer Schäden am Gewebe durch 
das lasergestützte Löten vorgenommen.  
Ausgehend von der Untersuchung der Absorptionseigenschaften verschiedener Chromo-
phore und Proteine wurden verschiedene, auf die Wellenlänge des Lasers (810 nm 
Diodenlaser) abgestimmte, CPG unter Verwendung des Farbstoffes Indocyaningrün (ICG), 
welcher in dem in der Humanmedizin zugelassenen Diagnostikum ICG-Pulsion® 
(PULSION Medical Systems AG, München) enthalten ist, und bovinem Serumalbumin 
(BSA) hergestellt. Knorpelgewebe absorbiert die Strahlung des Diodenlasers (810 nm) 
kaum (µa ≈ 0 bis 0,02 cm
-1). Das Lötmittel (ICG + BSA), dessen Absorptionsmaximum mit 
790 nm nah an der Emissionswellenlänge des Lasers liegt, absorbiert hingegen in diesem 
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Wellenlängenbereich gut. Dadurch kann eine direkte Schädigung des Knorpelgewebes 
durch die Absorption der Laserstrahlung vermieden werden. 
In den Studien wurden drei Lötmittel mit unterschiedlichen Anteilen an ICG (1 %, 0,25 % 
und 0,025 %) bei einem BSA-Gehalt von 60 % verwendet. Die Lötmittel mit 0,025 % und 
0,25 % ICG wurden zur Prüfung der Zugfestigkeit der gelöteten Verbindung in Abhän-
gigkeit von der Leistungsdichte und der Expositionszeit untersucht. Das Lötmittel mit 
0,025 % ICG wurde in den Untersuchungen zur Abhängigkeit der Zugfestigkeit von der 
Tierspezies, der Entnahmestelle des Knorpelgewebes und der Lötmitteldicke genutzt. 
Einflüsse der Lagerung des Lötmittels und der Anzahl an Lötmittelpunkten auf die 
Zugfestigkeit wurden mit dem Lötmittel mit 0,25 % ICG untersucht. Zusätzlich war zu 
prüfen ob durch ein Knorpelgewebefragment hindurch das CPG zu koagulieren ist.  
Zur Untersuchung thermisch bedingter Schäden wurden zum einen Temperaturmes-
sungen an der Oberfläche des Knorpelgewebes, im Bereich des Lötmittels und in ver-
schiedenen Tiefen unterhalb des Lötmittels durchgeführt. Zum anderen erfolgten histo-
logische Untersuchungen der Knorpelgewebeproben nach Laseranwendung. 
Es ist möglich, mittels laserinduzierter Koagulation eines CPG eine Verbindung von 
Knorpelgewebe vom Schwein und Rind herzustellen. Mit Steigerung der Leistungsdichte 
und Verlängerung der Expositionszeit kommt es zur Erhöhung der Zugfestigkeit. Die 
Zugfestigkeiten waren bei Koagulation des CPG durch das Knorpelfragment hindurch 
niedriger als die Zugfestigkeiten mit aufgelegtem Lötmittel.  
Unter Laseranwendung kommt es zu einem steilen Ansteigen der Temperatur im Lötmittel 
bis zum Erreichen einer Höchsttemperatur. Die Steilheit des Temperaturanstieges und die 
sich einstellenden Temperaturen nehmen mit Erhöhung des im Lötmittel enthaltenen ICG-
Gehaltes und der am Laser eingestellten Leistung zu. Die Temperaturerhöhung ist jedoch 
weitgehend auf das Lötmittel und dessen Randbereiche begrenzt. 
Die histologischen Untersuchungen verdeutlichten, dass die Laserbestrahlung von Knor-
pelgewebe mittels Diodenlaser (810 nm) nur eine sehr geringe Schädigung verursacht. 
Unter Verwendung eines Lötmittels kommt es durch die vom Lötmittel absorbierte Energie 
zu Schäden am umliegenden Knorpelgewebe. Diese Schädigung ist auf Randbereiche 
des Lötmittels begrenzt und nimmt mit steigender Leistung und Expositionszeit zu. Bei 
einer Leistungsdichte von (5,09 W/cm2) konnte eine Verbindung zwischen zwei Knor-
pelfragmenten erzielt werden, die bei einer Zugkraft von 13,3 N/cm2 nachgibt und bei der 
die Schädigungen des Knorpelgewebes minimal sind. 
Die vorliegenden Untersuchungen haben gezeigt, dass es möglich ist, Knorpelfragmente 
mittels laserinduzierter Koagulation eines CPGs miteinander zu fixieren. 
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Joint diseases are among the most common causes of restricted movement of patients in 
the human and veterinary medicine. In addition to the conservative therapy, there are 
numerous surgical therapies, under which the various methods of autologous chondrocyte 
implantation, have moved increasingly into the focus of scientific and clinical interest. As 
problematic and unsatisfactory is currently the fixation of the implants.  
The aim of this study was, first in vitro, taking advantage of articular cartilage tissue from 
cadaver material (pig, cattle) to incorporate a process by which it is possible to produce by 
laser-induced coagulation of solder a connection between two cartilage fragments with the 
smallest possible tissue damage. As solder was a suitable chromophore-protein-mixture 
(CPG) to establish which it was adapted to the wavelength of the laser is available, that 
the production of solder joints was possible. The mechanical strength of solder joints has 
been examined in several studies to optimize the laser settings and the solder ingredients 
by determining the tensile strength. Likewise, studies on the occurrence of thermal 
damage to the tissues were made by the laser-assisted soldering.  
Based on the study of the absorption properties of various chromophores and proteins the 
wavelength of the laser (810 nm diode laser) was tuned, and different CPG using the dye 
indocyanine green (ICG), which is within the acceptable in human medicine ICG-Pulsion ® 
(Pulsion Medical Systems AG, Munich) is included, and bovine serum albumin (BSA) were 
prepared. Articular cartilage tissue absorbs the radiation of the diode laser (810 nm) hardly 
(uA ≈ 0 to 0.02 cm–1). The solder (ICG + BSA), whose absorption maximum at 790 nm is 
close to the emission wavelength of the laser is absorbed. This can be avoided direct 
damage to the cartilage tissue through the absorption of laser radiation.  
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In the studies, three solders were used with different proportions of ICG (1 %, 0.25 % and 
0.025 %) at a content of 60 % BSA. The solder with 0.025 % and 0.25 % ICG were studied 
to test the tensile strength of the soldered connection as a function of power density and 
exposure time. The solder containing 0.025 % ICG was used in the investigations of the 
dependence of tensile strength of the animal species, the donor site of the cartilage and 
the solder thickness. Influences of storage the solder and the number of solder dots on the 
tensile strength were investigated with the solder with 0.25 % ICG. In addition it was to 
examine if it is possible to coagulate the CPG through an articular cartilage fragment.  
To investigate thermally induced damage to temperature measurements were performed 
on the surface of the cartilage tissue in the area of the solder and at various depths below 
the solder. Secondly, histological examinations were made of the articular cartilage after 
laser application. 
It is possible to produce by laser-induced coagulation of a CPG an articular cartilage 
bonding of pig and cattle. With increasing power density and lengthening the exposure 
time leads to the increase in tensile strength. The tensile strengths were measured with 
coagulation of the CPG passed through the cartilage fragment is lower than the tensile 
strengths with applied solder.  
Under laser application leads to a steep rise in temperature in the solder to reach a 
maximum temperature. The rate of temperature rise increases with increasing the solder 
contained in ICG content and on the laser power set. The temperature rise is limited 
largely to the solder and its peripheral areas.  
The histological examinations showed that the laser irradiation of cartilage tissue using 
diode laser (810 nm) only a very little damage caused. Using a solder it comes through the 
energy absorbed by the solder and damage to the surrounding articular cartilage tissue. 
This damage is limited to border areas and the flux increases with increasing power and 
exposure time. At a power density of (5.09 W/cm2) was a connection between two 
cartilage fragments are obtained, which yields at a tensile force of 13.3 N/cm2 and where 
the damage to the cartilage tissue is minimal. 
The present studies have shown that it is possible cartilage fragments by laser-induced 
coagulation of a CPG to fix each other. 
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9 Anhang  
9.1 Absoptionsspektren verschiedener Farbstoffe 
Tab. A1: Vergleich der Absorptionsspektren verschiedener Farbstoff (0,01%ig) in Wasser bzw. in 
BSA (25 %) gelöst 
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9.2 Makroskopische und histologische Diagnosen 
 
1. Gelenkknorpelgewebe physiologisch, unbehandelt (Kontrolle 1) (Probe 1 entspr. 
Tab. 7) 
 
Makroskopisch: 10 x 10 mm großes Gewebestück, derb-elastisch, opak (Abb. A1) 
 
Abb. A1: 10 x 10 mm großes derbes opakes Knorpelgewebestück, rotgestrichelte Linie 
Schnittführung am Knorpelstück 
 
 
       
A  B  C 
Abb. A2: Ausprägungsgrad der laserinduzierten Veränderungen Probe 1; A und B: grün 
fluoreszierende vitale Knorpelzellen (Pfeilspitze) (Live/Dead-Färbung, Vergrößerung 250:1); C: 
intakte glatte Gelenkknorpeloberfläche sowie Matrix (HE-Färbung, Vergrößerung 125:1) (WEBER 
2010) 
 







2. Gelenkknorpel physiologisch, unbehandelt (Kontrolle 2) (Probe 2 entspr. Tab. 7 ) 
 
Makroskopisch: 10 x 10 mm großes Gewebestück, derb-elastisch, opak 
 
 
   
A B  C 
Abb. A3: Ausprägungsgrad der laserinduzierten Veränderungen Probe 2; A und B: grün 
fluoreszierende vitale Knorpelzellen (Pfeilspitze) (Live/Dead-Färbung, Vergrößerung 125:1); C: 
Gelenkknorpel o.b.B. (HE-Färbung, Vergrößerung 250:1) (WEBER 2010) 
 
Histologische Diagnose: reguläres Knorpelgewebe mit nahezu vollständig vitalen Zellen. 
 
3. Gelenkknorpelgewebe gelasert, ohne Lötmittel, (Probe 3 entspr. Tab. 7 ) 
 
Makroskopisch: 10 x 10 mm großes Gewebestück, derb-elastisch, opak 
 
   
A     B 
Abb. A4: Ausprägungsgrad der laserinduzierten Veränderungen Probe 3; A: grün fluoreszierende 
Knorpelzellen (Pfeilspitzen), einzelne avitale (leicht rötliche) Zellen (Pfeil), (Live/Dead-Färbung, 
Vergößerung 250:1); B: leicht höckrige irreguläre Gelenkknorpeloberfläche (Pfeil) (HE-Färbung, 
Vergrößerung 125:1) (WEBER 2010) 
 
Histologische Diagnose: Knorpelgewebe mit nahezu vollständig vitalen Zellen, herdförmig 
irreguläre Knorpeloberfläche und oberflächliche Degeneration einzelner Knorpelzellen. 
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4. Gelenkknorpelgewebe gelasert, 120 s, 5,09 W/cm² (Probe 4 entspr. Tab. 7 ) 
 
Makroskopisch: 10 x 10 mm großes Gewebestück, derb-elastisch, opak 
 
   
A  B C 
Abb. A5: Ausprägungsgrad der laserinduzierten Veränderungen Probe 4; A und B: grün 
fluoreszierende Knorpelzellen (Pfeilspitze), B: einzelne avitale (leicht rötliche) Zellen (Pfeil) 
(Live/Dead-Färbung, Vergößerung 250:1); C: leicht höckrige irreguläre Gelenkknorpeloberfläche 
(Pfeil) (HE-Färbung, Vergößerung 125:1) (WEBER 2010) 
 
Histologische Diagnose: Knorpelgewebe mit nahezu vollständig vitalen Zellen, herdförmig 
irreguläre Knorpeloberfläche und oberflächliche Degeneration einzelner Knorpelzellen. 
 
5. Gelenkknorpelgewebe gelasert, 120 s, 5,09 W/cm² (Probe 5 entspr. Tab. 7 ) 
 
Makroskopisch: 10 x 10 mm großes Gewebestück, derb-elastisch, opak 
 
   
A B C 
Abb. A6: Ausprägungsgrad der laserinduzierten Veränderungen Probe 5; A: grünfluoreszierende 
Knorpelzellen (Pfeilspitzen), B: oberflächlich mehrere avitale (rötliche) Zellen (Pfeile) (Live/Dead-
Färbung, Vergößerung 250:1); C: oberflächliche Knorpelfissur mit Zysten (Pfeil) und Nekrosen 
(Pfeilspitzen) (HE-Färbung, Vergößerung 250:1) (WEBER 2010) 
 
Histologische Diagnose: Knorpelgewebe mit überwiegend vitalen Zellen, herdförmig 
irreguläre Knorpeloberfläche und oberflächliche Degeneration einzelner Knorpelzellen. 
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6. Gelenkknorpelgewebe gelasert, 120 s, 5,09 W/cm² (Probe 6 entspr. Tab. 7 ) 
 
Makroskopisch: 10 x 10 mm großes Gewebestück, derb-elastisch, opak 
 
    
A B 
Abb. A7: Ausprägungsgrad der laserinduzierten Veränderungen Probe 6; A: grün fluoreszierende 
Knorpelzellen (Pfeilspitzen), einzelne avitale (leicht rötliche) Zellen (Pfeile) (Live/Dead-Färbung, 
Vergößerung 250:1); B: leicht höckrige irreguläre Gelenkknorpeloberfläche (Pfeil) (HE-Färbung, 
Vergößerung 125:1) (WEBER 2010) 
 
Histologische Diagnose: Knorpelgewebe mit überwiegend vitalen Zellen, herdförmig 
irreguläre Knorpeloberfläche und oberflächliche Degeneration mehrerer Knorpelzellen. 
 
7. Gelenkknorpelgewebe gelasert, 120 s, 5,09 W/cm² (Probe 7 entspr. Tab. 7 ) 
 
Makroskopisch: 10 x 10 mm großes Gewebestück, derb-elastisch, opak 
 
   
A B 
Abb. A8: Ausprägungsgrad der laserinduzierten Veränderungen Probe 7; A: grün fluoreszierende 
Knorpelzellen/matrix oberflächlich fokal zahlreiche avitale (rötliche) Zellen (Pfeile) (Live/Dead-
Färbung, Vergößerung 250:1); B: höckrige irreguläre Gelenkknorpeloberfläche mit degenerativen 
Knorpelzellen (Pfeile) (HE-Färbung, Vergößerung 125:1) (WEBER 2010) 
 
 
Histologische Diagnose: Knorpelgewebe mit überwiegend vitalen Zellen, herdförmig 
irreguläre Knorpeloberfläche und oberflächliche Degeneration mehrerer Knorpelzellen. 
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8. Gelenkknorpelgewebe gelasert, 240 s, 5,09 W/cm² (Probe 8 entspr. Tab. 7 ) 
 
Makroskopisch: 10 x 10 mm großes Gewebestück, derb-elastisch, opak 
 
   
A B C 
Abb. A9: Ausprägungsgrad der laserinduzierten Veränderungen Probe 8; A und B: teils grün 
fluoreszierende vitale (Pfeile) sowie zahlreiche rötlich-fluoreszierende avitale Knorpelzellen 
(Pfeilspitzen) (Live/Dead-Färbung, Vergößerung 250:1); C: irreguläre höckrige Gelenkknorpel-
oberfläche (Pfeil) mit degenerativen Knorpelzellen (HE-Färbung, Vergößerung 125:1) (WEBER 
2010) 
 
Histologische Diagnose: Knorpelgewebe ca. 50 % vitalen und avitalen Zellen, herdförmig 
irreguläre Knorpeloberfläche und oberflächliche Degeneration mehrerer Knorpelzellen. 
 
9. Gelenkknorpelgewebe gelasert, 120 s, 10,19 W/cm² (Probe 9 entspr. Tab. 7 ) 
 
Makroskopisch: 10 x 10 mm großes Gewebestück, derb-elastisch, opak 
 
   
A B 
Abb. A10: Ausprägungsgrad der laserinduzierten Veränderungen Probe 9; A: kaum grün 
fluoreszierende Knorpelzellen/matrix, hochgradig avitale (rötliche) Zellen (Pfeile) (Live/Dead-
Färbung, Vergößerung 250:1); B: irreguläre höckrige Gelenkknorpeloberfläche (Pfeil) mit 
degenerativen Knorpelzellen (HE-Färbung, Vergößerung 250:1) (WEBER 2010) 
 
Histologische Diagnose: Knorpelgewebe mit überwiegend avitalen Zellen, herdförmig 
irreguläre Knorpeloberfläche und oberflächliche Degeneration zahlreicher Knorpelzellen. 
Anhang 137 
10. Gelenkknorpegewebe wärmebehandelt, 40 °C – 2 Mi nuten (Probe 10 entspr. Tab. 7)  
 




Abb. A11: Ausprägungsgrad der wärmeinduzierten Veränderungen Probe 10; A: kaum grün 
fluoreszierende Knorpelzellen/matrix, überwiegend avitale (rötliche) Zellen (Pfeile) (Live/Dead-
Färbung, Vergößerung 250:1); B: irreguläre höckrige Gelenkknorpeloberfläche (Pfeil) mit 
degenerativen Knorpelzellen (HE-Färbung, Vergößerung 250:1) (WEBER 2010) 
 
Histologische Diagnose: Knorpelgewebe mit überwiegend vitalen Zellen, herdförmig 
irreguläre Knorpeloberfläche und oberflächliche Degeneration mehrerer Knorpelzellen. 
 
11. Gelenkknorpelgewebe wärmebehandelt, 60 °C – 2 M inuten (Probe 11 entspr. 
Tab. 7) 
 




Abb. A12: Ausprägungsgrad der wärmeinduzierten Veränderungen Probe 11; A: wenig grün 
fluoreszierende Knorpelzellen/matrix (Pfeile), zahlreiche avitale (rötliche) Zellen (Pfeilspitzen) 
(Live/Dead-Färbung, Vergößerung 250:1); B: irreguläre höckrige Gelenkknorpeloberfläche (Pfeil) 
mit degenerativen Knorpelzellen (HE-Färbung, Vergößerung 125:1) (WEBER 2010) 
 
Histologische Diagnose: Knorpelgewebe mit überwiegend vitalen Zellen, herdförmig 
irreguläre Knorpeloberfläche und oberflächliche Degeneration mehrerer Knorpelzellen. 
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12. Gelenkknorpelgewebe wärmebehandelt, 80 °C – 2 M inuten (Probe 12 entspr. 
Tab. 7) 
 
Makroskopisch: 10 x 10 mm großes Gewebestück, derb-elastisch, opak 
 
   
A B C 
Abb. A13: Ausprägungsgrad der wärmeinduzierten Veränderungen Probe 12; A und B: vereinzelt 
grün fluoreszierende vitale Knorpelzellen (Pfeile), hochgradig rötlich-fluoreszierende avitale 
Knorpelzellen (Pfeilspitzen) (Live/Dead-Färbung, Vergößerung 125:1); C: irreguläre höckrige 
Gelenkknorpeloberfläche (Pfeil) mit Fissuren und degenerativen Knorpelzellen (HE-Färbung, 
Vergößerung 125:1) (WEBER 2010) 
 
Histologische Diagnose: Knorpelgewebe hochgradig avitale Zellen, herdförmig irreguläre 
Knorpeloberfläche und oberflächliche Degeneration zahlreicher oberflächlicher Knorpel-
zellen, sehr vereinzelt vitale Zellen. 
 
13. Gelenkknorpelgewebe wärmebehandelt, 100 °C – 2 Minuten (Probe 13 entspr. 
Tab. 7) 
 
Makroskopisch: 10 x 10 mm großes Gewebestück, derb-elastisch, opak 
 
   
A B 
Abb. A14: Ausprägungsgrad der wärmeinduzierten Veränderungen Probe 13; A: rot 
fluoreszierende tote Knorpelzellen (Pfeilspitzen) (Live/Dead-Färbung, Vergößerung 250:1); B: 
irreguläre höckrige Gelenkknorpeloberfläche (Pfeil) mit Fissur und degenerativen Knorpelzellen 
(HE-Färbung, Vergößerung 250:1) (WEBER 2010) 
 
Histologische Diagnose: Knorpelgewebe mit vollständig avitalen Zellen, herdförmig irre-





Abb. A15: Versuchsaufbau Zugversuche: Zugvorrichtung mit Diodenlaser (810 nm)  
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